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Dr. José Luis Pons Rovira
Tutor:
Dr. Manuel Mazo Quintas
2010
“Aprendi que a disciplina sem sonhos produz
servos que fazem tudo automaticamente. E os
sonhos sem disciplina produzem pessoas frustadas
que não transformam os sonhos em realidade”
A. Cury
A mis padres, Eliana y Anselmo
a mi hermano, Breno
y a mi Franciani
Resumen
En esta tesis doctoral se presenta la concepción, implementación y validación
de una interfaz multimodal para el modelado, estudio y asistencia a la marcha
humana. Esta interfaz se ha integrado en un andador para conseguir un soporte
activo, adaptado, seguro y de fácil manejo para ciertas personas con movilidad
muy reducida, que de otro modo quedaŕıan relegados a la silla de ruedas con los
problemas fisiológicos que su uso conlleva.
Inicialmente, se realiza una revisión del estado del arte de los dispositivos de
ayuda a la movilidad y, en especial, un estudio cŕıtico de los andadores. Entre
estos dispositivos, se encuentra una clase de elementos conocidos como andado-
res avanzados o Smart Walkers, tema de interés en la actualidad de numerosos
grupos de investigación en Estados Unidos, Europa y Japón. En este estudio,
se realiza, además, una clasificación funcional de los andadores avanzados y un
análisis detallado de los sistemas más significativos de la literatura en este campo.
A partir de este análisis cŕıtico inicial y de las carencias encontradas se propone
y se presenta el andador SIMBIOSIS, desarrollo central del trabajo realizado en
esta tesis doctoral y dentro del proyecto CYCIT (DPI-2005-07417) con el mismo
acrónimo.
Con el fin de cubrir las carencias mencionadas, se aborda en profundidad el
estudio y la caracterización de la marcha asistida por andadores y la interacción
usuario-andador con el fin no solo de conocer mejor el proceso en śı, sino también
de utilizar esta información para la obtención de técnicas de procesamiento de
señales y de desarrollo de estrategias de control y conducción del andador de forma
más natural y segura para el usuario. Con este enfoque, se trata de potenciar el
uso de los andadores como herramienta eficiente de compensación funcional y de
rehabilitación de la marcha humana.
En este contexto se centran las principales aportaciones cient́ıficas de este
trabajo: la caracterización de la marcha humana con el andador desarrollado, la
descripción y el modelado de la interacción entre los dos agentes y su relación
con el entorno, la obtención de una metodoloǵıa de procesamiento de señales y
de control centrada en el usuario y su interacción con el andador y, finalmente,
i
la validación funcional del sistema desarrollado con usuarios.
El sistema y los métodos desarrollados han sido efectivamente validados de
manera experimental con pacientes lesionados medulares con distintos grados de
afección y capacidades de locomoción. Los resultados, obtenidos tanto objetivos
como subjetivos, se ha considerado satisfactorios en un alto grado y se presen-
tan en la memoria, constatando el potencial del andador desarrollado no solo
como elemento de compensación funcional para ciertos sujetos con afecciones de
marcha, sino también como elemento rehabilitador para personas con diferentes
disfunciones en sus miembros inferiores. Por todo ello, el resultado más significa-
tivo del trabajo de esta tesis doctoral ha sido la obtención de una herramienta
segura y fiable de asistencia a personas con movilidad muy reducida.
Abstract
In this PhD thesis, the conception, implementation and validation of a multi-
modal interface for the modeling, study and assistance of human gait is presented.
Such an interface is integrated in a rollator walker to achieve an active, adapted
and safe support for individuals with reduced mobility, that are usually relegated
to the use of wheelchairs and the physiological issues related with their use.
Initially, a review of the state-of-the-art of the mobility assistive devices is
presented, specially focused on walkers. Among such devices, a class of advanced
walkers - the Smart Walkers - is found and it is the focus of many research groups
in the United States, Europe and Japan. In this study, a functional classification
of the advanced walkers and a detailed analysis of the most significant devices
in the literature is performed. From such analysis and considering the identified
shortcomings of the Smart Walkers, the SIMBIOSIS Project (CYCIT, ref. num-
ber DPI-2005-07417) is proposed and presented. The SIMBIOSIS project is the
framework of development of this PhD thesis.
With the objective of fulfilling the shortcomings presented, the characteriza-
tion of walker assisted (human) gait is presented along with the study of certain
parameters of the user-walker interaction. The purpose of studies is not only to
better understand the gait/interaction process, but also to use this information to
obtain signal-processing techniques and control strategies to command the walker
in a natural and user-safe manner. Within this focus, the idea is to empower the
use of advanced walkers as an efficient functional compensation tool and also for
the rehabilitation of pathological human gait.
In this context, the main scientific contributions of this thesis are:
1. The characterization of human gait with the developed walker,
2. the description and modeling of the interaction between both agents and
their relationship with the environment,
3. the obtaining of a new methodology for the signal processing and control
centered in the user and his/her interaction with the walker and,
iii
4. the functional validation of the developed system with the users.
The developed system and methods have been effectively verified and vali-
dated experimentally with spinal cord injury patients with different degrees of
mobility capabilities. The results, obtained both from objective and subjective
points-of-view, are considered very satisfactory and are presented in this docu-
ment, proving the potential of the developed device as a functional compensation
tool for people with gait related disabilities and as a rehabilitation system for
people with different lower-limbs dysfunction levels. In this regard, the most sig-
nificant result obtained from the work developed under this PhD thesis was the
construction of a safe and reliable assistive tool for people with reduced mobility.
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Índice de figuras XI
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3.3. Cinemática de miembros inferiores . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
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tipo Rollator ; (d)Estructura Rećıproca. . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
1.20. Andador inteligente Mobil. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30
1.21. Algunas de las versiones del andador PAM-AID. . . . . . . . . . . . . 31
1.22. (a) Guiado normal y (b) guiado con la función turn-on-spot. . . . . . . 32
1.23. Vista frontal y lateral del andador VA-PAMAID. . . . . . . . . . . . . 33
1.24. GUIDO Smart Walker. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
1.25. PAMM SmartWalker. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
1.26. Modelo dinámico utilizado para el controlador de impedancia. . . . . . 35
1.27. MARC Smart Walker. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
1.28. Actuación para controlar el guiado del dispositivo. . . . . . . . . . . . 37
xi
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terización cinemática articular. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58
2.7. Diagrama de cuerpo libre del segmento. . . . . . . . . . . . . . . . . . 58
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xvi ÍNDICE DE FIGURAS
4.33. Densidad espectral de potencia de la señal no filtrada en el eje y
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3.1. Parámetros espacio-temporales de la marcha humana libre y asistida.
Valores medios de experimentos. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86
3.2. Comparación de los datos obtenidos en los experimentos con los en-
contrados en la literatura. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 87
3.3. Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los
ajustes de recta obtenidos. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 90
3.4. Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los
ajustes de recta obtenidos. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 92
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Introducción
La movilidad es una importante facultad humana que afecta a la vida de la
persona en muy distintos ámbitos. En el caso de los niños, la movilidad, entre
otras facultades, incide en el desarrollo f́ısico y cognitivo del individuo. Es más, la
falta de movilidad puede condicionar este desarrollo global humano en las edades
tempranas.
En el caso de adultos, la movilidad afecta no sólo a cuestiones sociales y
de desarrollo personal, sino también a aspectos laborales, condicionando, con
todo ello, la vida de la persona. Aśı, debido a patoloǵıas de tipo f́ısico, sensorial
o neurológico, además de posibles traumas o la propia vejez del individuo, se
pueden dar situaciones de disminución o incluso de carencia de movilidad por los
medios naturales.
Esta situación de disminución de movilidad, sea temporal o no, no debeŕıa
perjudicar otros aspectos de la vida de un individuo. En este contexto, con la
finalidad de restaurar o reemplazar la pérdida de la movilidad se presentan diver-
sos tipos de dispositivos de ayuda. En el caso de disfunciones sensoriales, como
el caso de la ceguera, por ejemplo, el bastón utilizado por las personas que pade-
cen esta deficiencia sirve de elemento para mantener la posibilidad de movilidad
reduciendo el riesgo de colisionar contra obstáculos.
En el caso de patoloǵıas neurológicas o f́ısicas, que imposibiliten cualquier
movilidad del individuo, se plantean elementos llamados alternativos, como son
las sillas de ruedas u otros veh́ıculos especiales que mitigan esta limitación huma-
na a través de un sistema externo de ayuda. En los casos más extremos de déficit
de movilidad con afección a extremidades inferiores y superiores, hay dispositivos
que incluso ofrecen la posibilidad de tracción eléctrica.
Entretanto, hay muchas situaciones intermedias, entre la movilidad plena y
la ausencia de la misma, en las cuales interesa utilizar, según las posibilidades del
individuo, las capacidades residuales del mismo potenciando el mantenimiento
de la movilidad natural y contribuyendo al mantenimiento o al desarrollo de las
capacidades f́ısicas y cognitivas de una persona. De esta manera, se presentan
elementos potenciadores o aumentativos. Dichos elementos son representados por
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las ortesis y prótesis si el elemento es portado por el usuario, o bien por los
bastones, muletas, andadores, entre otros, en el caso de elementos externos.
En el mismo contexto de potenciar la movilidad humana natural, se presen-
tan en la actualidad elementos de ayuda llamados avanzados o robóticos. La
automática y la robótica han complementado, en las últimas décadas, los dis-
positivos de ayuda a la movilidad ofreciendo ayuda en la realización de tareas
complejas como, por ejemplo, la percepción, la planificación, navegación y ejecu-
ción de movimientos y la detección de obstáculos, entre otras.
Estos dispositivos son normalmente modificaciones de elementos convencio-
nales a través de la utilización de controladores que, normalmente, incorporan
sensores y actuadores, extendiendo su uso a un mayor número de usuarios. En
el caso de las sillas de ruedas, se presentan interfaces avanzadas basadas en la
captación de señales bioeléctricas o biomecánicas, aumentando las posibilidades
de interacción entre el usuario y el dispositivo.
En el caso de los elementos aumentativos (ortesis, prótesis, bastones, anda-
dores, ...), el objetivo principal es evitar siempre que sea posible el uso discapa-
citante de los dispositivos alternativos, como las sillas de ruedas, contribuyendo,
aśı, al mantenimiento y, en algunos casos, a la mejora de las capacidades f́ısicas
y cognitivas del individuo a través de la compensación funcional. Además, dichos
elementos presentan un grado más elevado de interacción f́ısica entre el usuario
y el dispositivo, toda vez que el individuo muchas veces depende del dispositivo
no sólo para desplazarse sino también para mantenerse de pie. En todos ellos, los
aspectos de seguridad, confort y ergonomı́a, entre otros, son fundamentales en la
concepción y el desarrollo de dichos dispositivos.
Objetivos de la tesis y
organización del trabajo
Entre los dispositivos aumentativos de apoyo a la movilidad natural humana,
los andadores representan un papel destacado, considerando su gran número de
usuarios, sobre todo por la población mayor, su simplicidad y el potencial reha-
bilitador que el dispositivo, en si mismo, ofrece. Funciones como estabilización
lateral, soporte parcial de peso y equilibrio, entre otras, están asociadas al uso de
los diversos tipos de andadores.
En este contexto se presenta el proyecto SIMBIOSIS, concebido y realizado
en el Grupo de Bioingenieŕıa del CSIC y marco de la presente tesis doctoral,
en el cual se propone el desarrollo de una interfaz de mando y control de un
andador robotizado. Este proyecto surge con base en otro anterior, el proyecto
ASAS, en el cual se demostraron las grandes posibilidades rehabilitadoras de los
andadores instrumentados. No obstante, era preciso conocer a fondo el proceso
de marcha asistida con tales sistemas, dotar el dispositivo de seguridad activa y
generar estrategias de guiado más naturales, simples y seguras. Dicho andador
está basado en un elemento convencional tipo rollator con cuatro ruedas libres.
Esta tesis se centra en (i) la realización del estudio y de la caracterización
del movimiento humano con el andador diseñado ad hoc utilizando un sistema
de análisis biomecánico del movimento, aśı como en (ii) la caracterización de la
interacción hombre-máquina durante la marcha asistida, utilizando las fuerzas de
interacción entre el usuario y el dispositivo, además de la información relatica a
la evolución temporal de los pies del usuario durante el proceso de marcha. Todo
ello con el fin de abordar el desarrollo de una estrategia de interacción del usuario
con el andador controlando sendos motores del dispositivo para potenciar, de esta
forma, la movilidad natural y segura del usuario con el dispositivo.
Para la obtención de mejores dispositivos de asistencia y para el entendimiento
del proceso de marcha humana con dichos dispositivos es importante adquirir, ca-
racterizar y modelar ciertos parámetros relativos a la interacción hombre-máquina
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y al proceso de marcha. En el caso de los andadores, tal como se presenta en el
estudio cŕıtico realizado, la literatura ofrece muy escasos y poco profundos tra-
bajos en los cuales se aborde tanto el modelado de la interacción entre los dos
agentes, hombre y dispositivo de asistencia, como la descripción y el modelado
de los parámetros clásicos de la marcha humana con andadores.
De esta manera, en esta tesis doctoral se presenta la concepción, implemen-
tación y validación de una interfaz multimodal para el modelado, estudio y asis-
tencia a la marcha humana. Esta interfaz se ha integrado en un andador para
conseguir un soporte activo, adaptado, seguro y de fácil manejo para ciertas per-
sonas con movilidad muy reducida, que de otro modo quedaŕıan relegados a la
silla de ruedas con los problemas fisiológicos que su uso conlleva.
Concretamente, los objetivos de esta tesis doctoral son:
El estudio del estado del arte centrado en los andadores robóticos y en
los trabajos existentes sobre modelado y caracterización de la marcha con
andador.
El diseño de un andador robótico con distintos subsistemas para la capta-
ción de distintos parámetros biomecánicos del usuario, caracteŕısticos del
proceso de marcha. El sistema sensorial deberá estar integrado en una ar-
quitectura global de experimentación para obtener parámetros propios del
usuario, de su interacción con el andador y de la relación de ambos con el
entorno.
El estudio y la caracterización rigurosa de la marcha asistida consideran-
do tanto parámetros cinemáticos (espacio-temporales y articulares) como
cinéticos (fuerzas de reacción en el suelo).
La elaboración e implementación de estrategias de interacción para confi-
gurar una interfaz multimodal para de estudio y la asistencia de la marcha
humana con andadores.
La definición y realización de experimentos para el desarrollo de un modelo
biomecánico, cinemático y dinámico, de la marcha humana no patológica
con andador.
El desarrollo de estrategias de control a partir de los parámetros anterior-
mente descritos y de la detección de gestos, posturas y comandos naturales
obtenidos de la interacción del usuario con el dispositivo con el fin de me-
jorar la marcha de sujetos con patoloǵıas.
La realización de experimentos de marcha asistida con usuarios con marcha
patológica con el fin de validar las técnicas de procesamiento de señales y
estrategias de guiado desarrolladas.
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Finalmente, está el objetivo último del trabajo en su contexto social. Se busca
el desarrollo de una herramienta que ofrezca un beneficio claro a un importante
segmento de personas con movilidad muy reducida con el fin de evitar el uso
discapacitante de la silla de ruedas, con todas las limitaciones y complicaciones
fisiológicas asociadas a su uso. De esta manera, se plantea potenciar la movilidad
natural y la mejora de la autonomı́a de personas con deficiencias relacionadas con
la marcha.
Organización del Libro
En el Caṕıtulo 1 se realiza la introducción a la movilidad humana y a las
estrategias de apoyo. De forma particular, se centra este caṕıtulo en los andadores
como herramienta de rehabilitación y compensación funcional, a través de la
realización de un análisis cŕıtico del estado del arte.
En el Caṕıtulo 2 se presenta el modelo de marcha, universalmente aceptado,
con sus fases, subfases y parámetros. De forma complementaria, se presentan los
principales estudios de la literatura que abordan el problema de la caracteriza-
ción de la marcha con andadores. Este caṕıtulo concluye con la presentación del
andador SIMBIOSIS, desarrollado en el marco de esta tesis doctoral, y la arqui-
tectura global de experimentación implementada para la ejecución de los estudios
cient́ıficos realizados en esta tesis.
De esta manera, en el Caṕıtulo 3, se realiza la caracterización de la marcha
asistida con el andador desarrollado con el objetivo de comprender mejor el pro-
ceso y, sobre todo, los beneficios y desventajas del uso del dispositivo desde el
punto de vista de la biomecánica.
En el Caṕıtulo 4 se realiza la caracterización de la interacción entre el usuario
y el andador en base a las fuerzas de reacción entre ambos agentes y a la evolución
de las posiciones relativas de los pies del usuario respecto al andador SIMBIOSIS.
En este caṕıtulo, se definen los principales componentes de estas señales y su
uso potencial para la obtención de parámetros de la marcha asistida y para la
detección de las intenciones del sujeto para el control y el guiado del andador.
Con base a lo realizado en los Caṕıtulos 3 y 4, en el Caṕıtulo 5 se presenta la
estrategia de control implementada para asistir a la marcha y la validación de la
misma con sujetos sanos y, especialmente, con pacientes en el Hospital Nacional
de Parapléjicos de Toledo.
Finalmente, se presenta, en un apartado especial, el conjunto de conclusio-
nes y de las principales aportaciones, indicando posibles temas de interés para
investigaciones futuras que se abren con este trabajo.
Caṕıtulo 1
Movilidad humana y estrategias
de apoyo
1.1. Introducción
La movilidad es una de las más importantes facultades humanas ya que afecta
no sólo a la capacidad de locomoción de una persona y a la habilidad de realización
de tareas personales, sino que también está relacionada con cuestiones fisiológicas
y personales, condicionando de esta forma el comportamiento de una persona
frente a su medio.
Existen diversas patoloǵıas como por ejemplo la poliomielitis, las lesiones en
la medula espinal, la esclerosis múltiple o traumatismos que afectan o reducen la
movilidad de un individuo, como consecuencia de diversos tipos de déficit motor.
Además, es sabido que la movilidad de una persona se reduce gradualmente con
el envejecimiento principalmente por deterioro neurológico, muscular y osteoar-
ticular. Debido a esto, muchas personas necesitan dispositivos de ayuda para
reemplazar, mantener, recuperar o aumentar la capacidad de movilidad. De este
modo, la selección de un dispositivo de ayuda a la movilidad depende directa-
mente de la patoloǵıa y del grado de afección o deficiencia motora del individuo,
[1].
1.2. Trastornos de la marcha y disfunciones
1.2.1. Personas mayores
Como se ha mencionado anteriormente hay diversos tipos de afecciones a la
movilidad humana. El más común y que afecta de manera general a gran parte de
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los individuos es el propio envejecimiento. La edad causa una serie de modifica-
ciones en la marcha humana, [2]. La longitud de cada paso y la velocidad tienden
a decrecer, con el fin de incrementar la seguridad y el rendimiento de la marcha,
toda vez que aśı se gasta menos enerǵıa por paso. La disminución de la velocidad
también permite una mejor compensación de los grupos musculares para cual-
quier tipo de dificultad como por ejemplo el dolor o la debilidad, disminuyendo
la fuerza aplicada en las articulaciones.
Además, hay que considerar las consecuencias de los trastornos de movilidad
en las personas que padecen de ellos. Por ejemplo, una persona mayor con una
marcha inestable tiende a limitar su actividad debido al miedo a las cáıdas. Esto
implica un decrecimiento del tono muscular y de la fuerza que a su vez puede
agravar enfermedades de fondo como la osteoporosis o la artritis. Se inicia por
tanto un circulo vicioso por el cual cada vez más funciones f́ısicas se van perdiendo.
Asimismo, funciones cognitivas, sociales y emocionales pueden verse reducidas
debido a la disminución de las actividades.
En lo que se refiere a la población mayor, hay que prestar una especial atención
a lo que representa la cáıda. Según Gryfe, si una persona mayor se cae y hay
necesidad de hospitalización debido a ello, hay una tasa de mortalidad de 50%
en el primer año después de dicho accidente, [3], normalmente no debido a la
propia cáıda, sino a factores asociados como el deterioro de la salud o la pérdida
del condicionamiento f́ısico. Más recientemente, Lilley demuestra que las cáıdas
son la principal causa de muerte accidental en personas con más de 75 años, [4].
En una cáıda, las manos y la cadera son normalmente las partes que con-
tactan primero con el suelo, [5]. En las personas mayores, las roturas de cadera
representan una pérdida importante en la autonomı́a personal, ya que en torno
al 50% de estas personas tienen que ser admitidas para cuidados de largo plazo
en un hospital y el 16% mueren en un plazo de tres meses, [6].
1.2.2. Trastornos, patoloǵıas asociadas y clasificación
Hay enfermedades ligadas a los trastornos de marcha. Normalmente se cla-
sifican estas en tres grupos principales, según el sistema orgánico afectado, [2].
Inicialmente, se presentan las enfermedades del sistema musculoesquelético como
la osteoartritis, la osteoporosis, la enfermedad de Paget, etc. El segundo grupo
está constituido por las enfermedades del sistema cardiovascular, como la disrit-
mia, el fallo cardiaco congestivo, la claudicación intermitente, etc. Finalmente,
en tercer lugar se presentan las enfermedades que afectan al sistema nervioso,
como el Parkinson, las deficiencias visuales, la demencia, etc. La combinación de
una o más de estas enfermedades puede ocasionar afecciones en la marcha de un
individuo.
De un modo similar, los trastornos de marcha pueden ser clasificados según el
nivel del sistema sensorimotor afectado por la enfermedad, [2]. El primer grupo,
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de nivel cognitivo más bajo, son las enfermedades de nivel sensorimotor bajo,
en el cual se presentan las enfermedades del sistema nervioso periférico y los
problemas musculoesqueléticos. En este nivel, los impulsos que originan la mar-
cha humana son generados y trasmitidos correctamente, pero no son ejecutados
apropiadamente por las estructuras periféricas. El segundo grupo, de nivel sen-
sorimotor medio, involucran estructuras bajas del sistema nervioso central, como
el cerebelo, el mesencéfalo, el tronco cerebral o la médula espinal. Finalmente, las
enfermedades de nivel sensorimotor alto afectan a la corteza cerebral incidiendo
en la generación de los impulsos o comandos relacionados con marcha o bien el
procesado de la información de alto nivel.
Aśı, algunos de los trastornos de marcha comunes son los presentados de
manera resumida a continuación (más detalles en [2, 7]):
Marcha antálgica. Se tiende a favorecer ciertos movimientos para evitar el
dolor, minimizando el peso en el lado afectado. Se caracteriza por una fase
de apoyo corta. Es t́ıpica en enfermedades como la osteoartritis o en lesiones
articulares.
Marcha atáxica. Marcha inestable y poco coordinada con base amplia. La
ataxia (en griego significa “sin orden”) es un śıntoma o enfermedad que se
caracteriza por provocar la disminución de la capacidad de coordinar en el
movimientos. Este tipo de marcha está presente en enfermedades como la
ataxia cerebelar, la esclerosis múltiple, las enfermedades en la columna, etc.
Marcha festinante. Se caracteriza por una postura ŕıgida con el tronco in-
clinado hacia adelante. Los pasos se van haciendo más cortos y los pies se
mueven de manera muy cercana al suelo. Es observada en personas con
Parkison.
Marcha en tijeras. Es una forma de marcha asociada a la parálisis cerebral
espástica y se caracteriza por una oscilación de las piernas sobre un eje
imaginario para evitar el contacto con el suelo.
Marcha senil. Pasos cortos y arrastrando los pies. No está asociada a ningu-
na enfermedad en particular, pero está presente en múltiples degeneraciones
relacionadas con la edad.
Marcha en “steppage” o marcha en equino. Consiste en una flexión exage-
rada de la rodilla y cadera. Normalmente está asociada con el pie equino.
Asociada a la neuropat́ıa, la enfermedad del disco lumbar (hernia de disco),
etc.
Marcha “waddling” o de pato. Se caracteriza por movimientos laterales de
troco exagerados y a la falta de estabilización de la cadera. Esta asociada
a la osteoartritis o la necrosis aséptica de la cadera entre otras.
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1.3. Dispositivos de ayuda a la movilidad
Una vez presentados los trastornos de la movilidad humana, según el tipo y
el grado de afección, se pretende asociar a estos el uso de dispositivos de ayuda.
En el caso de total incapacidad de movilidad (incluyendo bipedestación y loco-
moción) son adoptadas soluciones alternativas como los veh́ıculos autónomos y
sillas de ruedas. Por esta razón, las sillas de ruedas inteligentes son un tópico
de investigación en numerosos grupos por todo el mundo. Esos trabajos abordan
y resuelven, al menos parcialmente, problemas relacionados con la navegación
autónoma y asistida utilizando interfaces hombre-máquina avanzadas, adaptadas
a diversos niveles de discapacidad de los usuarios. Esos trabajos constituyen un
cuerpo de doctrina conocido como Autonomous Robotic Wheelchairs (ARW) por
contraposición a los AGV (Automated Guided Vehicle) propios del campo de la
robótica móvil.
No obstante, el uso continuado de las sillas de ruedas causa problemas como
rigidez articular, ulceraciones en la piel, deformidades en la columna vertebral y
disfunciones fisiológicas (renales, digestivas, dermatológicas, ...), relacionados con
el hecho de permanecer demasiado tiempo en la misma posición sentado. Por esta
razón el uso de esos dispositivos debe ser evitado siempre que el usuario tenga
un nivel mı́nimo de movilidad. Aśı, en los casos de movilidad reducida, los usua-
rios son animados por los fisioterapeutas a utilizar elementos aumentativos, esto
es, que tratan de usar y potenciar sus propios medios (extremidades inferiores)
aprovechando las capacidades residuales. Estos elementos podemos clasificarlos
en autoportados, como las prótesis y ortesis, o externos (o independientes), como
los bastones, las muletas y los andadores. Actualmente, esos elementos aumentati-
vos también son objetivo de investigación con soluciones avanzadas cada vez más
comunes. A continuación, se presenta una revisión de esos elementos de ayuda a
la movilidad.
1.3.1. Dispositivos alternativos
De acuerdo a lo mencionado anteriormente, los elementos alternativos de ayu-
da a la movilidad son representados principalmente por los veh́ıculos autónomos
y las sillas de ruedas. Las sillas de ruedas quizá sean los dispositivos de ayuda a
la movilidad más usados y desarrollados en los últimos años.
Existen diversos tipo de sillas de ruedas. Las tradicionales son las de tracción
manual, como muestra la figura 1.1. Se diferencian entre śı de acuerdo con las
exigencias personales, el tipo de aplicación espećıfica (como las deportivas) o por
el volumen que ocupan.
No obstante, las sillas de ruedas con tracción eléctrica comandadas por joys-
ticks son, en la actualidad, bastante comunes, y quizás sean las que presentan
mayor diversidad en su diseño. Existen sillas de diversos tamaños, capaces de
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Figura 1.1: Sillas de ruedas convencionales con tracción manual.
moverse con distintas velocidades y por distintos terrenos, incluso hay sillas de
baños y otras con la capacidad de poner el usuario en posición de bipedestación
y capaces de subir y bajar escaleras (figura 1.2).
Figura 1.2: Sillas de ruedas con tracción eléctrica.
Del mismo modo, los dispositivos ARW (Autonomous Robotic Wheelchairs)
son los más significativos de los dispositivos alternativos robóticos de ayuda a la
movilidad.
Debido a la gran similitud con los robots móviles, gran parte de los conceptos y
tecnoloǵıa de navegación y control desarrollados para estos pueden ser empleados
de manera casi directa a estos dispositivos de apoyo.
Sin embargo, las personas que necesitan sillas de ruedas pueden encontrarse
en fases avanzadas de una enfermedad con deterioro importante de las funciones
neuromotoras afectando incluso a las extremidades superiores. Aśı, el gran aporte
cient́ıfico de los últimos años se encuentra en el desarrollo y la validación de
maneras alternativas de comandar el dispositivo de un modo natural.
De esta manera, hay diversos grupos de investigación dedicados a desarrollar
nuevas interfaces de interacción persona-robot para permitir o facilitar el guiado
de estos dispositivos por personas que tienen la actividad motora muy reducida.
La figura 1.3 muestra el caso de una silla de ruedas comandada por señales de la
actividad eléctrica cerebral del usuario (señales electroencefalográficas).
Aśı, la utilización de señales bioeléctricas, en particular para el guiado de
sillas de ruedas avanzadas, es un tema de gran interés en el campo de los ARW.
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Figura 1.3: Silla de ruedas controlada por la actividad eléctrica cerebral del usua-
rio.
En el Department of Mechanical Systems and Intelligent Systems de la University
of Electro-Communications (Tokio, Japón) se ha desarrollado una silla de ruedas
totalmente comandada por señales electroencefalográficas, [8].
De la misma forma, el Grupo de Robótica de Rehabilitación del Departamento
de Ingenieŕıa Eléctrica de la Universidad Federal de Esṕırito Santo (UFES)- Bra-
sil tiene actualmente trabajos publicados relacionados con el estudio de señales
electromiográficas (EMG) y electroencefalográficas (EEG) en el guiado de robots
móviles, [9], y de sillas de ruedas autónomas, [10].
Robert Leeb, del Laboratory of Brain-Computer Interfaces del Institute for
Knowledge Discovery, Graz University of Technology, presenta un estudio que
demuestra la posibilidad de control de sillas de ruedas (en un ambiente virtual)
a través del procesamiento de señales de EEG de usuarios tetrapléjicos, [11].
Además, en lo que se refiere al procesamiento de señales de EEG para el
desarrollo de interfaces cerebro-ordenador (BCI), cabe resaltar los grupos de J.
Millán (Suiza), [12], y J. R. Wolpaw (Austria), [13], que están entre los que han
logrado los resultados más importantes, aunque todav́ıa no haya una solución
universal y definitiva para el problema de los BCI.
En lo que se refiere a las estrategias de control de ARWs, un dispositivo
importante es el TRETRANAUTA, una silla de ruedas diseñada para minimizar
el esfuerzo de comando de los usuarios con deficiencias severas al guiar sillas de
ruedas en entornos conocidos y previamente preparados, [14]. El dispositivo tiene
tres modos de operación: (i) automático, en el cual el dispositivo sigue trayectorias
predefinidas marcadas en el suelo, (ii) semiautomático, en el cual el dispositivo
sigue una trayectoria predeterminada, pero permite al usuario interferir en el
guiado, y (iii) manual, en el cual el dispositivo es controlado manualmente como
una silla de ruedas convencional. Para evitar obstáculos durante la navegación,
el sistema cuenta con sensores infrarrojos.
1.3. DISPOSITIVOS DE AYUDA A LA MOVILIDAD 13
En un contexto un poco distinto, el dispositivo CALL Centre Smart Wheel-
chair es una silla de ruedas comercial adaptada para niños con deficiencias severas
y múltiples que no son capaces de guiar sillas de ruedas convencionales, [15]. Se
trata de un dispositivo que permite al niño la capacidad de comunicarse, explorar
el entorno, jugar y de cierto modo adquirir un grado de movilidad independiente.
El dispositivo está dotado de distintos modos de comando (pulsadores, selectores
de barrido, un joystick proporcional, ...) y sensores de colisión para garantizar la
seguridad del usuario. Además tiene la funcionalidad de seguir marcas en el suelo
para moverse de una habitación a otra en un entorno estructurado.
En la figura 1.4 se presentan algunos dispositivos ARWs anteriormente men-
cionados.
(i) (ii) (iii)
Figura 1.4: Sillas de ruedas avanzadas: (i) University of Electro-Communications
(Tokio, Japón), (ii) Universidad Federal de Esṕırito Santo (Brasil), (iii) CALL
Centre Smart Wheelchair (Londres, Reino Unido).
Finalmente, un sistema interesante desde el punto de vista de la diversidad de
los canales de comunicación hombre-máquina para el guiado de sillas de ruedas
es el Proyecto SIAMO, un ARW desarrollado en el Departamento de Electrónica
de la Universidad de Alcalá (figura 1.5). Por esta razón se dedica en este trabajo
un breve análisis de este sistema.
Se trata de un sistema basado en una silla de ruedas dotado de un subsistema
completo de sensores (ultrasonidos, infrarrojos, visión, etc), estrategias avanzadas
de control y navegación y un conjunto interfaz multimodal hombre-máquina con-
trolado por señales de diversas naturalezas, [16]. Además, del tradicional joystick,
el usuario puede comandar el sistema por:
Soplo. Un sensor de flujo de aire diferencial es utilizado para detectar la
fuerza y la dirección del soplo del usuario, de manera que se pueda crear un
lenguaje de comunicación de acuerdo con la manera que el mismo realiza
la expulsión de aire. Estos comandos codificados son, entonces, utilizados
para guiar el dispositivo.
Reconocimiento de voz. En el caso del reconocimiento de voz, nueve co-
mandos básicos fueron definidos para guiar el dispositivo. Estos comandos
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son grabados previamente por el usuario y almacenados en una tarjeta de
memoria personal que debe ser introducida al sistema en el momento en
que el usuario desee utilizarlo.
Movimientos de cabeza. Una cámara instalada delante de la silla de ruedas
y orientada hacia la cara del usuario capta los gestos realizados por el
mismo. De modo similar a los comandos por soplo, una serie de códigos de
comunicación son establecidos de acuerdo con los movimientos de cabeza
realizados por el usuario para guiar la silla de ruedas.
Electrooculograf́ıa. La electrooculograf́ıa es un método que puede detectar
los movimientos oculares, y se basa en el registro de la diferencia de po-
tencial existente entre la córnea y la retina (potencial corneo-retiniano).
Dichas señales, convenientemente capturadas y procesadas, permiten cono-
cer con razonable exactitud la dirección de la mirada de la persona, y aśı son
utilizadas como información para el guiado de la silla de ruedas, [17].
Electroencefalograf́ıa. Más recientemente, las señales de electroencefalo-
graf́ıa se han utilizado para guiar la silla del Proyecto SIAMO. Se trata
de establecer un lenguaje basado en estados mentales del usuario que de-
ben ser reconocidos por el sistema y, de esta manera, ser utilizados para
guiar el dispositivo.
Figura 1.5: Proyecto SIAMO de la Universidad de Alcalá, España.
Alternativamente a las sillas de ruedas ARW, existen ciertos veh́ıculos autóno-
mos dedicados al aumento de la movilidad y al desarrollo de capacidades cogni-
tivas. El Proyecto PALMA, [18], y su sucesor PALMIBER (ver figura 1.6), [19],
ambos desarrollados por el Grupo de Bioingenieŕıa del Instituto de Automáti-
ca Industrial (CSIC) en colaboración con entidades extranjeras, son ejemplos de
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dispositivos de este tipo. El segundo dispositivo, actualmente en fase preindus-
trial, propone la utilización de sensores inerciales adaptados en un casco para
identificar movimientos voluntarios en niños con parálisis cerebral.
Figura 1.6: Proyecto Palmiber del Grupo de Bioingenieŕıa del IAI - CSIC, España.
Desarrollado para personas con lesiones medulares altas con imposibilidad de
bipedestación y movilidad, el prototipo desarrollado en el Proyecto Lazarim en
el IAI-CSIC propone una solución complementaria a las sillas de ruedas, [20].
Este dispositivo de ayuda está dotado de un sistema activo de elevación con el
cual los usuarios son capaces de ponerse en posición de pie con poca o ninguna
ayuda externa utilizando un arnés. Una vez en bipedestación, el individuo puede
moverse por un entorno utilizando un joystick similar al usado en las sillas de
ruedas. Una versión comercial del dispositivo es actualmente comercializado por
la empresa ORTOTECSA S.A (figura 1.7).
1.3.2. Dispositivos aumentativos
En lo que se refiere al apoyo a la movilidad los dispositivos aumentativos
o potenciadores son la solución ideal para los usuarios que poseen capacidades
residuales de locomoción o bien para pacientes en rehabilitación. Investigaciones
anteriores comprueban que hay muchos beneficios relacionados con el hecho de
mantener la posición de pie y caminar. Entre ellos están, [21]:
la disminución de problemas secundarios como la formación de heridas en
la piel, contracción de los miembros inferiores, osteoporosis, complicaciones
renales y urinarias, entre otras;
la reducción de la dependencia de cuidador;
la mejora de las funciones cardio-respiratorias;
16 CAPÍTULO 1. MOVILIDAD HUMANA Y ESTRATEGIAS DE APOYO
Figura 1.7: Proyecto Lazarim del Grupo de Bioingenieŕıa del IAI - CSIC, España.
la mejora en aspectos psicológicos en el proceso de rehabilitación, como por
ejemplo la autoestima, las relaciones sociales y la vida social.
A continuación, se presentan dichos dispositivos clasificados en elementos au-
toportados y elementos externos.
Elementos autoportados: ortesis y prótesis
Los dispositivos aumentativos de apoyo a la movilidad son elementos portados
por un usuario para que suplementen la función (ortesis) de uno de sus miembros
o para que lo reemplacen (prótesis), figura 1.8. Primeramente, una ortesis es una
estructura mecánica que replica cinemáticamente la anatomı́a humana. Su fun-
ción es restaurar funcionalmente al miembro deteriorado, actuando en paralelo,
mientras que la prótesis es un dispositivo que sustituye un miembro tras una
amputación.
En este contexto, los dispositivos robóticos autoportados son versiones elec-
tromecánicas de los anteriormente mencionados. Los robots autoportados pueden
operar en paralelo con el miembro humano, como en el caso de los robots ortésicos,
o en serie con el miembro sustituyendo alguno de sus segmentos (robots protési-
cos). Cabe resaltar que la portabilidad no necesariamente implica su autonomı́a.
Cuando los robots autoportados no son autónomos y portátiles es frecuentemente
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Figura 1.8: Ejemplo de prótesis y ortesis de miembro inferior.
debido a no disponerse de las tecnoloǵıas necesarias, en particular actuadores y
fuentes de enerǵıa.
De los distintos tipos de robots autoportados, los robots ortésicos o exoes-
queletos son los que presentan una más intensa interacción f́ısica y cognitiva
con el hombre. La investigación en el ámbito de los robots autoportados sur-
ge a principios de los 60 por el interés del Departamento de Defensa de EEUU
por desarrollar un exoesqueleto motorizado. Estos esfuerzos en el ámbito militar
han tenido continuidad hasta la actualidad, como es el ejemplo del exoesqueleto
BLEEX mostrado en la figura 1.9, [22].
Figura 1.9: BLEEX (Berkeley Lower Extremity Exoskeleton) del Kazerooni’s La-
boratory de la University of California, Berkeley.
Actualmente estos dispositivos son utilizados en aplicaciones de amplificación
de potencia (empowering), teleoperación, investigación neuromotora y en dispo-
sitivos de rehabilitación y compensación funcional.
En los dispositivos de amplificación de potencia, la persona suministra señales
de control para el exoesqueleto, mientras el exoesqueleto proporciona la mayor
parte de la potencia mecánica necesaria para llevar a cabo la tarea. El propósito
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principal de este tipo de exoesqueletos es amplificar la capacidad de carga que
pueda desarrollar un operador. Ejemplos conocidos de elementos de este tipo son
las distintas versiones del HAL (Hybrid Assistive Limb), [23], y el exoesqueleto
de asistencia de enfermeras del Instituto de Tecnoloǵıa de Kanagawa - Japón,
[24], mostrado en la figura 1.10.
Figura 1.10: Exoesqueleto de asistencia de enfermeras, Instituto de Tecnoloǵıa de
Kanagawa, Atsugi, Japan.
En aplicaciones de teleoperación, se utiliza el exoesqueleto como un dispo-
sitivo guante maestro, permitiendo al operador unido al exoesqueleto (maestro)
controlar un robot (esclavo). Además, las fuerzas aplicadas sobre el brazo robóti-
co por el entorno pueden ser reflejadas al maestro, realizando una realimentación
háptica al usuario, [25].
En el caso de aplicaciones de investigación neuromotora, los exoesqueletos
pueden representar una herramienta de medición del comportamiento y evolución
del paciente, mejorando de esta manera las técnicas de rehabilitación tradiciona-
les.
En este trabajo el interés principal se encuentra en los elementos de rehabili-
tación y la compensación funcional. La función de estos dispositivos es amplificar
o complementar la capacidad del miembro, para restaurar la función perdida
debido a una patoloǵıa espećıfica.
En este ámbito, el Grupo de Bioingenieŕıa (GBIO) del extinto Instituto de
Automática Industrial del CSIC tiene experiencia en participación y liderazgo de
proyectos de alcance nacional y europeo en la concepción y desarrollo de esos
robots autoportados para la rehabilitación tanto de miembros inferiores como de
miembros superiores. La figura 1.11 presenta tres desarrollos del Grupo de Bioin-
genieŕıa relacionados con los robots autoportados: (i) WOTAS un exoesqueleto
para supresión de temblor en miembros superiores, [26]; (ii) MANUS una prótesis
de antebrazo y mano controlada por EMG, [27]; y (iii) GAIT un exoesqueleto de
miembro inferior para pacientes con problemas de movilidad en una pierna, [28].
Además el mismo grupo ha elaborado un libro que trata exclusivamente de los
robots autoportados, [29].




Figura 1.11: Sistemas robots autoportados desarrollados por el Grupo de Bioin-
genieŕıa del Instituto de Automática Industrial (CSIC).
En lo que se refiere a dispositivos de rehabilitación y compensación funcional
espećıficamente relacionados con la ayuda a la movilidad, además del ejemplo
del proyecto GAIT presentado anteriormente, existen en la bibliograf́ıa diversos
desarrollos de elementos autoportados.
Uno de ellos, el MIT Ankle-Foot Orthosis, consiste en un dispositivo para
ayudar a una patoloǵıa conocida como pie equino, [30]. Ese trabajo consiste en la
modificación de una ortesis pasiva, a través de la adición de actuadores elásticos
en serie, [31], para permitir variar la impedancia mecánica en flexión y extensión
del tobillo (figura 1.12). El dispositivo se controla mediante las fuerzas de reacción
del suelo y ciertos datos de posición angular.
Figura 1.12: MIT Ankle-Foot Orthosis.
Otro dispositivo importante es un exoesqueleto de miembro inferior para am-
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bas piernas desarrollado en el Centre of Robotics and Automation en la Univer-
sidad de Salford del Reino Unido, [21]. Se trata de un dispositivo actuado por
músculos neumáticos, que son capaces de emular, según el autor, las acciones de
los músculos naturales. Los músculos neumáticos también son utilizados por el
grupo del Dan Ferri’s Lab de la Universidad de Michigan. Este grupo ha desa-
rrollado una serie de ortesis activas para usarse durante la terapia, [32, 33, 34].
Otros elementos (figura 1.13) están acoplados a cintas de ejercicio del tipo ta-
piz deslizante (treadmill). Estos dispositivos están orientados al entrenamiento de
la marcha y la rehabilitación de pacientes con lesiones medulares. Aunque no sean
dispositivos portátiles, son autoportados y son importantes en lo que se refiere a
la interacción con el usuario y la ayuda a la movilidad. El principal ejemplo de
este tipo de dispositivos es el Lokomat, [35]. Actualmente, en la Universidad de
Twente, un entrenador de marcha (LOPES) se encuentra también en desarrollo,
[36].
Figura 1.13: Versión comercial del Lokomat (izqda.) y la ortesis LOPES (dcha.).
Más información sobre el estado del arte de las ortesis activas de miembro
inferior y los desaf́ıos y cuestiones relacionadas con estos dispositivos puede ser
encontrada en la revisión que se presenta en [37].
Elementos independientes o externos: bastones, andadores y dispositivos de
gúıa
Los elementos independientes aumentativos de ayuda a la movilidad humana
son los más comunes y están representados principalmente por los bastones, las
muletas y los andadores. Estos dispositivos son indicados para ayudar al usuario
con problemas de equilibrio (o estabilidad) y para el soporte parcial del peso. La
selección de qué dispositivo usar pasa por la evaluación por parte del profesional
de salud de: las funciones cognitivas, las capacidades de visión, las funciones
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vestibulares, la forma f́ısica, la fuerza en los miembros superiores y el entorno
en el cual se ha de utilizar entre otros factores, [7]. La mala selección de un
determinado dispositivo puede comprometer los patrones de marcha del usuario,
aumentando el consumo energético del proceso y ocasionando riesgo de cáıda.
Estos factores son extremamente importantes, sobre todo en el caso de usuarios
mayores, normalmente los sujetos más frecuentes de los dispositivos mencionados.
Los bastones son dispositivos utilizados para aumentar la base de soporte
del usuario. Tradicionalmente, estos dispositivos son usados para el aumento de
estabilidad durante la marcha patológica y no para el soporte parcial del peso,
aunque hay bastones actualmente diseñados para esta última función. Algunos
de estos dispositivos modificados son bastones de múltiples patas, bastones tipo
offset (offset canes) y dispositivos estables conocidos como walk canes (o hemi-
walker) que son elementos entre el bastón tradicional y el andador de patas (ver
figura 1.14).
( a ) ( b ) ( c ) ( d )
Figura 1.14: Tipos de bastones convencionales.
Los bastones estándar (figura 1.14(a)) son dispositivos de bajo precio, nor-
malmente fabricados de madera o aluminio útiles para sujetos que necesitan un
punto de apoyo extra para estabilizar la marcha, [7], y no necesitan de gran so-
porte de peso. Patoloǵıas asociadas al uso del bastón pueden ser las disfunciones
vestibulares, los problemas de visión, la ataxia sensorial, etc.
El segundo tipo de bastón presentado es el offset cane (figura 1.14(b)). La
principal diferencia de este dispositivo con respecto al bastón estándar es que son
diseñados para sujetos cuyas patoloǵıas demandan, ocasionalmente, el soporte
parcial del peso del mismo durante la marcha. Normalmente, este tipo de bastón
es indicado para personas con patoloǵıas que implican dolor durante la marcha,
como la osteoartritis de rodilla o cadera.
Siguiendo en la misma dirección, los bastones de múltiples patas (figura
1.14(c)) son diseñados para sujetos que necesiten aún más soporte de peso en
la marcha, como puede ser el caso de pacientes con osteoartritis severa. La prin-
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cipal desventaja de este tipo de bastón es que para obtener un soporte parcial de
peso adecuado, todas las patas (normalmente son cuatro) deben tocar el suelo
durante la marcha, imponiendo al usuario una disminución en la velocidad del
caminar.
Finalmente, los dispositivos conocidos como walk canes son elementos de base
ancha diseñados para usuarios que necesiten el soporte parcial del peso de manera
constante durante la marcha, pero que sólo puedan utilizar un brazo para ello
(véase la figura 1.14(d)), como por ejemplo sujetos que hayan tenido un acciden-
te cerebrovascular (apoplej́ıa) o hemiparesis, causando una pérdida moderada o
severa del movimiento de una extremidad inferior.
Adicionalmente, con funciones muy diferentes, otros tipos de bastones son
utilizados por personas invidentes como elemento fundamental para la exploración
del territorio y el guiado.
Las muletas, son elementos diseñados para aumentar no sólo la base de so-
porte, sino también la estabilidad lateral durante la marcha. En contraste con
los bastones, las muletas pueden ser utilizadas para el mayor soporte del peso
durante la marcha y hay dos tipos principales.
El primer tipo son las muletas auxiliares (figura 1.15(a)), y son usadas por
personas con un problema de marcha temporal. Son considerados dispositivos
incómodos y dif́ıciles de usar, requiriendo cierto grado de fuerza en los miembros
superiores.
El segundo tipo de muletas son las muletas canadienses (figura 1.15(b)), in-
dicadas para sujetos más activos en proceso de rehabilitación o con necesidad de
apoyo bilateral, como, por ejemplo, en el caso de pacientes de paraplejia causada
por estrechamiento espinal (spinal stenosis). Este tipo de muleta son más fáciles
de usar incluso en el caso de subir y bajar escaleras.
Versiones robóticas de estos dispositivos (bastones y muletas) no son tan co-
munes como en los casos de las sillas de ruedas o de los elementos autoportados
(ortesis y prótesis). Un ejemplo multifuncional pero centrado en la ayuda al guia-
do más que en el apoyo f́ısico es el SmartCane, [38], un trabajo realizado por el
Massachusetts Institute of Technology, que utiliza un sensor de fuerzas y pares
(ambos tridimensionales) para medir los esfuerzos aplicados por el usuario en un
dispositivo tipo bastón montado sobre un robot móvil. Estas señales de entra-
da son transformados en informaciones de velocidad y dirección por un sistema
de control de impedancia implementado en un ordenador portátil tipo PC104.
La figura 1.16 presenta una foto del dispositivo y un esquema de los compo-
nentes embarcados en el. El controlador de impedancia permite que el sistema
sea programado para tener una sensación distinta de guiado personalizada pa-
ra cada usuario, y tener comportamientos distintos para situaciones diversas. El
dispositivo también contempla distintos sensores, como una cámara CCD para
localización en entornos estructurados y un sistema sonar para la detección de
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(a) (b)
Figura 1.15: Bastones y muletas convencionales.
obstáculos y aśı permitir evitarlos.
Figura 1.16: El dispositivo SmartCane.
Otro dispositivo robótico tipo bastón exclusivamente orientado a la ayuda al
guiado, presentado en la figura 1.17, es el GuideCane, [39]. Efectivamente el obje-
tivo de este dispositivo es ayudar al guiado de personas con discapacidad visual,
evitando obstáculos. El sistema está equipado con 10 transductores ultrasónicos
controlados por un ordenador central embarcado y servomotores con encoders
en las dos ruedas. El usuario indica la dirección intencionada del movimiento a
través de un joystick para el dedo pulgar puesto en la empuñadura del sistema.
El dispositivo posee su sistema sensorial para indicar la dirección más apropiada
de movimiento en cada instante elaborando un mapa local de hasta 18x18m. Sin
embargo, el dispositivo es semi-autónomo, ya que necesita la entrada del joys-
tick de usuario para la planificación de trayectoria y la localización. Además el
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dispositivo puede ser equipado con un sistema de navegación global GPS (Glo-
bal Positioning System) para el guiado en exteriores. Finalmente, cabe resaltar
que este dispositivo está proyectado solamente para ayudar en la navegación, de
forma que no ofrece al usuario apoyo a la movilidad como el dispositivo anterior.
Figura 1.17: Dispositivo de ayuda al guiado de personas con discapacidad visual,
GuideCane.
Finalmente, entre los dispositivos aumentativos externos de ayuda a la movi-
lidad se encuentran los andadores o caminadores. Como en este trabajo se presta
una espacial atención al estudio de estos dispositivos, una revisión detallada de los
andadores y las principales versiones avanzados será presentada a continuación
en la sección 1.4.
1.4. Andadores como dispositivos de ayuda a la movilidad
Como se ha mencionado anteriormente, en lo que se refiere a la movilidad,
los dispositivos de apoyo son divididos en dos grupos: alternativos y aumentati-
vos. Entre los elementos aumentativos externos los andadores ocupan un lugar
destacado, por su gran numero de usuarios dada su simplicidad y su importante
potencial rehabilitador ya que es un medio que utiliza las capacidades residuales
de locomoción del usuario, evitando el uso precoz y discapacitante de las sillas
de ruedas u otros elementos alternativos de locomoción. Existen muchas varian-
tes de andadores en cuanto a los materiales constitutivos, accesorios (asientos,
cestas, ...), tamaños y configuraciones estructurales. Sin embargo el aspecto más
importante es el que se refiere a la configuración de apoyo en el suelo (figura
1.18). Aśı existen los tres tipos siguientes:
con patas;
con ruedas (tres o cuatro);
h́ıbridos (con patas y ruedas).
Los andadores incrementan la estabilidad en la marcha humana, aumentando
la base de soporte del usuario, la estabilidad lateral y actuando, en algunos casos,
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Figura 1.18: Tres tipos de andadores convencionales, en lo que refiere a la confi-
guración de apoyo en el suelo.
como dispositivo de soporte parcial de peso. En contrapartida, los andadores son
muchas veces dif́ıciles de manipular por zonas angostas (especialmente en el paso
por puertas) debido a su tamaño. Otras desventajas de este tipo de dispositivos
es la reducción en los movimientos de brazos en la marcha, y en algunos casos
una mala postura debido a la excesiva flexión de espalda.
Investigadores como G. Lacey y F. van Hook presentan en [40] y [7] una
clasificación de los distintos tipos de andadores, aśı como la descripción de los
tipos de patoloǵıas para las que están prescritos.
El primer tipo de andadores, conocidos como andadores estándar (Standard
Walking Frames), son desarrollados para proporcionar una base de soporte extra
para personas con debilidad en los miembros inferiores. Normalmente son disposi-
tivos de cuatro patas (sin ruedas). Se debe prestar una atención especial al ajuste
de la altura del dispositivo de manera que el usuario mantenga una buena pos-
tura en el uso. Además, su uso requiere un patrón de marcha lento y controlado,
en el cual las patas del dispositivo hagan contacto de manera simultanea con el
suelo. Este patrón de marcha se caracteriza por levantar el dispositivo totalmente
del suelo, ubicarlo en una posición un poco más avanzada y dar el paso. Estos
dispositivos son indicados para pacientes con ataxia cerebral moderada o severa.
Sin embargo, se debe evitar su uso por sujetos con problemas cognitivos debido
a la atención necesaria en la utilización del mismo.
Otro tipo de andador son los andadores con ruedas delanteras, indicados para
pacientes con una velocidad de marcha más elevada o bien para usuarios que
sientan dificultades para levantar el dispositivo. Al mismo tiempo, se observa
un patrón de marcha más natural. Son indicados a pacientes de patoloǵıas de
marcha relacionadas con problemas en el lóbulo cerebral frontal, ataxia moderada
y personas con Parkinson moderado o severo.
Los andadores tipo Rollators son dispositivos con ruedas en todas las patas.
En algunos casos se llama de tipo Rollator a los andadores con ruedas en las dos
delanteras, pero en este trabajo se hace esta distinción debido al hecho de que sus
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usuarios presentan necesidades distintas a los de los andadores con dos ruedas
delanteras. Estos dispositivos son empleados en situaciones donde el problema
principal del usuario es el equilibrio, o en situaciones en las cuales el usuario no
posea suficiente fuerza para levantar el andador. En todos los casos, se debeŕıa
evitar el soporte de gran parte del peso debido al riesgo de cáıda. Son indicados
para usuarios que necesitan caminar distancias más elevadas. Normalmente sus
usuarios presentan patoloǵıas como Parkinson moderado o ataxia.
Finalmente, están los dispositivos conocidos como Estructuras Rećıprocas
(Reciprocal Frames). Estos elementos son muy similares a los primeros (Standard
Walking Frames), excepto que poseen bisagras permitiendo el desplazamiento de
cada uno de los apoyos independentemente. El objetivo de esta modificación es
la acomodación a una marcha más natural respetando el movimiento opuesto de
brazos y piernas al caminar. Son también utilizados en el hogar donde el espacio
es limitado.
No obstante, estos dispositivos de ayuda presentan problemas clásicos rela-
cionados con: (i) la enerǵıa de empuje en su caso o de reposicionamiento en cada
paso, que debe ser suministrada por el usuario; (ii) la pauta de marcha, que no
es natural, ya que, al andar, el usuario tiene muchas veces que levantar y bajar el
andador, cambiando la cadencia normal de la marcha; (iii) la estabilidad, debido
al movimiento libre del dispositivo y los problemas de frenado, especialmente en
los sistemas compuestos únicamente por ruedas que requieren un buen tono mus-
cular y (iv) una adecuada coordinación neuromotora ante situaciones de peligro
(rampas descendentes, irregularidades en el suelo, ...).
Para solucionar los problemas mencionados más arriba, se proponen los dis-
positivos conocidos como andadores robóticos avanzados o andadores inteligentes
(Smart Walkers) con el fin de aprovechar capacidades residuales de locomoción
del usuario, evitando el uso precoz de sillas de ruedas para usuarios mayores y en
general en procesos de rehabilitación de lesiones con posibilidades de personali-
zación de estos procesos y la reducción de la duración de los mismos.
La figura 1.19 presenta los cuatro tipos de andadores descritos en la clasifica-
ción de Lacey y van Hook.
1.5. Andadores inteligentes
En el campo de asistencia robótica a la marcha deficiente existen diversos
estudios y proyectos en el área de la asistencia a la deambulación mediante la
utilización de versiones robotizadas de bastones, andadores y dispositivos gúıa.
Entre estos, los andadores avanzados son los dispositivos de ayuda a la movilidad
que más han sido desarrollados en los últimos años. Estos dispositivos presentan
diversas funciones dependiendo de su aplicación espećıfica o del tipo de usuario
que lo va a manejar.
1.5. ANDADORES INTELIGENTES 27
( a ) ( b ) ( c ) ( d )
Figura 1.19: (a) Andador estándar; (b)Andador con ruedas delanteras;
(c)Andador tipo Rollator ; (d)Estructura Rećıproca.
En este trabajo, se clasifican las funciones realizadas por los andadores inteli-
gentes en ayudas f́ısicas, cognitivas, sensoriales y de monitorización de la salud del
usuario. En las secciones siguientes se presenta una descripción detallada de cada
una de las categoŕıas. Un versión resumida de esta clasificación de los andadores
inteligentes está publicada en [41].
1.5.1. Ayudas f́ısicas
Por la naturaleza y el tipo del dispositivo de ayuda, prácticamente todos
los andadores inteligentes realizan algún tipo de ayuda f́ısica. Aqúı se pretende
aportar soporte f́ısico al usuario a través de soluciones activas o pasivas, como
las descritas más adelante.
Mejoras pasivas o estructurales
La mayor parte de los destinatarios de los andadores presentan problemas de
estabilidad en sus desplazamientos por déficit transitorio o permanente de tipo
f́ısico, neurológico o mixtos.
Una mejora simple de la estabilidad consiste en ampliar la superficie de la
base del andador, debiendo mantenerla por debajo de unos ciertos ĺımites para
garantizar el paso por puertas y no comprometer la maniobrabilidad del disposi-
tivo.
En cuanto al mantenimiento de la posición de bipedestación, una mejora
importante consiste en cambiar los tradicionales manillares por plataformas de
apoyo de antebrazos y manos, mejorando el soporte del peso del usuario. Con
ello se consigue eliminar los grados de libertad correspondientes a la muñeca y,
parcialmente, al codo, ofreciendo una forma más fácil de mantener la verticalidad
durante la marcha.
Además, con esta solución, la parte superior del tronco puede descansar más
fácilmente sobre el andador requiriendo un menor esfuerzo y aumentando a la vez
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la componente de fricción del sistema al reducir los problemas de deslizamiento.
Otros cambios sencillos pueden aumentar de estabilidad dinámica de todo el
sistema. Por ejemplo, se puede montar todos los elementos pesados (motores,
bateŕıa y sistema de carga y electrónica) de forma equilibrada en el plano inferior
del andador, además de seleccionar ruedas con materiales de alto coeficiente de
rozamiento.
Mejoras activas
Uno de los problemas que presentan los andadores dotados de ruedas, más
aún los de cuatro que los de dos, es el de frenado de las mismas.
La solución que adoptan la mayoŕıa de los fabricantes de andadores conven-
cionales es la de incorporar frenos independientes de una y otra rueda sobre los
puños de forma similar a las bicicletas. Ahora bien, esta solución representa al
mismo tiempo un problema importante ya que exige que la persona tenga capaci-
dad de respuesta, en términos de tiempo de reacción y de fuerza, adecuada para
hacer frente a una situación de aceleración excesiva en la que el cuerpo pueda
quedar por detrás de la base del andador, ya sea por desplazamiento en rampa o
por falta de control del mismo, lo que entraña un alto riesgo de cáıda.
Normalmente las personas que presentan problemas de estabilidad y de mo-
vilidad adolecen de falta de tono muscular y de coordinación psicomotriz para
accionar convenientemente el frenado del andador. De esta manera, la solución
adoptada no es óptima para gran parte de los usuarios de estos dispositivos, de
manera que estos son dirigidos al uso de las sillas de ruedas.
Al problema del frenado se suma el esfuerzo necesario para arrastrar el anda-
dor, que en muchos casos es considerable en términos relativos. De esta manera, es
deseable que en algunas situaciones, en las cuales el usuario no presenta el tono
muscular para arrastrar de manera correcta el andador, que el sistema aporte
enerǵıa de empuje al conjunto usuario-andador.
Para ello, ciertos andadores avanzados son capaces de interpretar el compor-
tamiento o los gestos del usuario y adaptar aśı su movimiento. Sensores de varios
tipos son utilizados para definir este canal de comunicación gestual entre usuario
y el dispositivo, haciendo posible la extracción de información de guiado para
el control del dispositivo. Esta información es utilizada para controlar motores
que actúan sobre las ruedas del dispositivo, suministrando la enerǵıa de empuje
necesaria para el desplazamiento.
Al mismo tiempo la utilización de motores autoblocantes en una o más ruedas
del dispositivo soluciona el problema de frenado y control de velocidad, especial-
mente en subidas y bajadas en rampas. Los motores pueden servir para frenar
el dispositivo cuando una situación de inestabilidad es detectada o para apor-
tar estabilidad al moverse en rampas siendo capaces de detectar y compensar
activamente inclinaciones en el suelo.
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En esta categoŕıa se encuentran también elementos un poco más particulares,
capaces de modificar activamente su estructura mecánica para auxiliar al usuario
al sentarse o levantarse.
1.5.2. Ayudas sensoriales
Los andadores también pueden ser utilizados como elementos de ayuda sen-
sorial. Para navegar con seguridad, algunos andadores son dotados de sensores
para la detección de obstáculos. Normalmente son sensores de tipo infrarrojo,
láser o ultrasónicos instalados en la estructura del dispositivo. De esta manera,
son capaces indicar o guiar al usuario para evitar obstáculos estáticos y dinámi-
cos en el entorno del andador. El guiado y la trayectoria siguen siendo definidos
por el usuario, cambiándose momentáneamente en el caso de detección de un
obstáculo. Esta función es interesante principalmente para la ayuda al guiado de
personas con deficiencias de visión o en el caso de obstáculos que se oculten por
la estructura del dispositivo.
1.5.3. Ayudas cognitivas
En este grupo se encuentran los dispositivos de guiado y ayuda en la nave-
gación y localización en entornos estructurados y en exteriores (utilizando GPS,
por ejemplo). Estos elementos son importantes para usuarios con problemas re-
lacionados con la pérdida de memoria o de orientación.
En este grupo, hay dispositivos que son programados para seguir un camino
determinado en un mapa o ir hasta un objetivo planificado previamente por
el usuario o por un cuidador en una residencia. Además de navegar mediante
mapas, algunos de estos dispositivos son capaces de autolocalizarse en un entorno
conocido o crear automáticamente mapas, evitando la desorientación del usuario
y mejorando la navegación.
Estos dispositivos, además, pueden comunicarse con el usuario a través de
comandos de voz (bidireccionales), en los cuales el usuario puede dar un orden al
dispositivo o el andador puede informar al usuario acerca de las condiciones del
entorno y de la localización actual.
En el caso de aplicaciones para usuarios invidentes, estos dispositivos con
funciones de navegación también pueden considerarse ayudas sensoriales.
1.5.4. Monitorización de la salud del usuario
Alternativamente a las ayudas anteriormente mencionadas, hay dispositivos
capaces de monitorizar el estado de salud del usuario que lo lleva. Algunos disposi-
tivos destinados a personas con otros problemas de salud son dotados de sensores
capaces de medir señales fisiológicas del usuario, tales como temperatura, pulsos
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card́ıaco, presión arterial y generar alarmas e informar a un centro de salud o al
cuidador en el caso de una emergencia.
1.6. Andadores inteligentes en la literatura
Muchas veces los usuarios de andadores necesitan ayudas para suprimir défi-
cits funcionales relacionados con más de un de los aspectos anteriormente citados.
Las personas mayores, por ejemplo, pueden padecer enfermedades que afectan no
solo la estabilidad f́ısica, sino también a aspectos cognitivos o sensoriales. De
ah́ı surge la necesidad de elementos que engloben dos o más funciones.
Los elementos mixtos son, entonces, dispositivos que desarrollan funciones de
los distintos grupos presentados a la vez. Representan gran parte de los dispositi-
vos de la literatura, ya que prácticamente todos ofrecen alguna forma de soporte
f́ısico además de otras funciones distintas.
Un ejemplo es el Mobil, [42]. Este dispositivo presenta cuatro ruedas-libres
y dos tractoras y está diseñado para ofrecer más soporte a través de unas pla-
taformas de apoyo de antebrazo, además de apoyo pasivo al usuario a la hora
de levantarse o sentarse. El sistema tiene dos modos de operación, pudiendo ser
comandado por un mando a distancia o siguiendo al usuario. Para el segundo
modo de operación el usuario debe utilizar un cinturón activo emisor de ultraso-
nidos que se comunica con unos receptores instalados en una parte elevada del
dispositivo. Por último, el dispositivo es capaz de desviarse de obstáculos o de
otras personas presentes en el entorno a través de un segundo conjunto de senso-
res ultrasónicos instalados en el dispositivo. La figura 1.20 presenta el dispositivo
descrito.
Figura 1.20: Andador inteligente Mobil.
Sin embargo, los andadores más importantes y más citados en la literatura,
son la familia de los PAM-AID (PAM-AID, VA-PAMAID y GUIDO), el PAMM
Smart Walker y el MARC Smart Walker. A continuación se presenta un análisis
de estos y otros dispositivos relevantes presentes en la literatura.
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1.6.1. PAM-AID, VA-PAMAID y GUIDO
El andador PAM-AID (Personal Adaptive Mobility AID) es el resultado de un
proyecto del grupo del Dr. Gerard Lacey del Trinity College (Dubĺın, Irlanda).
El objetivo es aumentar la independencia de personas con deficiencias visuales y
de movilidad (figura 1.21), [43, 40, 44]. El dispositivo ha tenido diversas versiones
y actualmente es comercializado por la empresa Haptica Ltd.
Figura 1.21: Algunas de las versiones del andador PAM-AID.
Uno de los enfoques del proyecto inicial era que el usuario debeŕıa tener control
sobre el sistema en todos los momentos, de forma que el dispositivo no esuviese
dotado de locomoción motorizada. El controlador del dispositivo actúa solamente
sobre las ruedas delanteras controlando la dirección de marcha del dispositivo,
pero sin aportar enerǵıa de empuje.
Para la ayuda a personas con discapacidad visual (ayuda sensorial), el dispo-
sitivo está equipado con sensores para detección de obstáculos. En las primeras
versiones del andador fueron utilizados sensores frontales tipo sonar y en la última
versión se han instalado sensores láser.
Otro propósito importante del proyecto es que la interfaz con el usuario fuese
lo más simple y intuitiva posible con la finalidad de facilitar el uso por parte de
usuarios mayores. De esta manera, se ha optado por utilizar un elemento similar
al manillar de una bicicleta que puede girarse de −15 a +15 grados. El ángulo de
giro del manillar es medido con un sensor lineal de efecto hall posicionado entre
el campo de dos imanes. El manillar posee auto-centrado de manera que en la
ausencia de aplicación de pares por parte del usuario retorna automáticamente a
la posición centrada (0 grados).
Una función de transferencia convierte la desviación del manillar en orienta-
ción de las ruedas motorizadas. Una llave permite también cambiar la orientación
de las ruedas para permitir que el usuario se sitúe en el centro de giro (turn-on-
spot), como muestra la figura 1.22.
Otro componente importante de la interfaz es la comunicación a través de
mensajes de voz. El dispositivo utiliza sus sensores para actualizar constante-
mente el estado del entorno. La información de este estado es pasada al usuario
a través de dos tipos de mensajes de voz. El primero tipo está relacionado con
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Figura 1.22: (a) Guiado normal y (b) guiado con la función turn-on-spot.
las caracteŕısticas de la topoloǵıa del entorno, como la aparición de pasillos o
entradas de puertas. El segundo está relacionado con los obstáculos presentes,
como por ejemplo, obstáculo adelante, a la derecha, etc. Los mensajes tienen
niveles de prioridad para evitar conflictos y situaciones de peligro, de manera
que un mensaje de un obstáculo adelante, por ejemplo, siempre tiene prioridad
superior a un mensaje de topoloǵıa del entorno. Además, el tiempo entre men-
sajes está determinado de manera que se evite saturar el usuario con demasiada
información.
El andador PAM-AID presenta dos modos de operación, [44]:
Manual: el usuario tiene el control completo sobre el guiado del sistema. El
dispositivo emite mensajes verbales de los dos tipos (topoloǵıa y obstácu-
los), pero en ningún momento asume el control del dispositivo.
Asistido: el andador asume el control del guiado momentáneamente ayu-
dando al usuario a evitar obstáculos, pero manteniendo la dirección global
indicada por el mismo. Como en el modo manual, el dispositivo emite los
mensajes de voz.
En el año 2000, Gerard Lacey fundó la empresa Haptica Ltd, la cual empezó a
comercializar el dispositivo PAM-AID. Cinco unidades del dispositivo fueron ad-
quiridas por el Department of Veterans Affairs (USA) que hizo algunas modifica-
ciones, creando el dispositivo VA-PAMAID, [45]. El dispositivo VA-PAMAID es
bastante similar al PAM-AID de forma que presenta los dos modos de operación
anteriores mas un tercer modo llamado “aparcado”, en el cual las ruedas delan-
teras del dispositivo se orientan de forma que impidan el movimiento del mismo,
auxiliando en las transferencias al usuario de sillas de ruedas. El dispositivo VA-
PAMAID se presenta en la figura 1.23.
En otro intento de comercialización, el Proyecto PAM-AID fue renombrado
GUIDO Smart Walker. El dispositivo se tornó estéticamente más atractivo y er-
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Figura 1.23: Vista frontal y lateral del andador VA-PAMAID.
gonómico (ver figura 1.24) y otras funcionalidades fueron agregadas. Las funciones
de turn-on-spot, los tres modos de operación (manual, automático y aparcado) y
la comunicación por mensajes de voz presentados anteriormente en el PAM-AID
y VA-PAMAID fueron mantenidos en el GUIDO.
En la página web de la empresa Haptica Ltd, [46], se presentan los subsistemas
patentados del andador GUIDO. El primero es llamado CleanSweep, orientado
a extraer informaciones del entorno para permitir que el sistema sea capaz de
navegar, evitar obstáculos y seguir los comandos del usuario. El segundo subsis-
tema se llama ContextControl, enfocado a fusionar las entradas múltiples de los
sensores y del usuario y hacer el filtrado de los mismos de manera apropiada.
Finalmente, el subsistema TalkingSpace se centra en la comunicación del sistema
con el usuario a través de mensajes de voz y guiado.
Más recientemente, en una colaboración con la Universidad Politécnica de
Madrid el software de control del dispositivo fue mejorado en ciertos aspectos,
[47]. El software anterior (CleanSweep) basado en comportamientos reactivos fue
reemplazado por uno basado en navegación en mapas, capaz de determinar dónde
está el dispositivo y cómo llegar a un destino determinado. Además se añade al
dispositivo la capacidad de construir mapas del entorno en el que se encuentra
utilizando: sensores láser, sonar y sensores de posición (encoder), [48].
Figura 1.24: GUIDO Smart Walker.
Los sensores láser son utilizados para detectar los obstáculos ubicados delante
del dispositivo. Los sensores de tipo sonar detectan objetos en los laterales y en
planos superiores al dispositivo. De esta manera, el andador inteligente es capaz
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de identificar puntos de referencias (landmarks) y otros puntos de decisión en el
entorno como obstáculos, puertas y pasillos. Finalmente, se utilizan sensores de
posición en las ruedas del dispositivo para reconstruir la trayectoria del andador
por odometŕıa. Aśı el dispositivo es capaz de, simultáneamente, localizarse y
construir mapas (Simultaneous Localization and Map Building - SLAM ), planear
trayectorias y evitar obstáculos.
Otro cambio del dispositivo GUIDO en relación al PAM-AID es la utilización
de sensores de fuerza en los manillares del dispositivo para extraer los comandos
de guiado del dispositivo, [49].
1.6.2. PAMM Smart Walker
Otro sistema de importancia en el ámbito de los andadores inteligentes es
el Personal Aid for Mobility and Monitoring (PAMM), [38]. El sistema tiene
dos versiones: la primera inspirada en un bastón modificado, PAMM SmartCane
(presentado en la sección 1.3.2) y la segunda un andador inteligente, véase la
figura 1.25.
Figura 1.25: PAMM SmartWalker.
Este segundo dispositivo está orientado a proporcionar guiado, soporte f́ısico,
monitorización de la salud y ayudar al usuario recordándole horarios o agendas,
como, por ejemplo, la hora de tomar medicinas. La idea es proveer funciones
que ayuden al usuario mayor en problemas comunes de la senilidad como la
pérdida de memoria, desorientación, debilidad músculo-esquelética, inestabilidad
en la marcha y observación del estado cardiovascular. Además, según el autor,
mediante las funciones desarrolladas por el dispositivo, el mismo puede también
ser usado como elemento de rehabilitación por pacientes jóvenes.
Para la monitorización del estado de salud del usuario, el sistema PAMM
está equipado para detectar variaciones de corto y largo plazo. El sistema es capaz
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de mantener un historial del nivel de actividad del usuario (velocidades de guiado,
por ejemplo) que a largo plazo pueden servir como un ı́ndice de la evolución
de una patoloǵıa para los médicos responsables del usuario. Adicionalmente, un
monitor robusto de señales electrocardiográficas (ECG) fue desarrollado para
detectar problemas o situaciones de riesgo card́ıacos en el usuario. Finalmente,
utilizando los sensores de fuerza instalados en el manillar, el sistema es capaz
de estimar asimetŕıas y parámetros de la marcha del usuario, como por ejemplo
velocidades y longitudes de zancadas, utilizando estas informaciones para ayudar
en la identificación de posibles lesiones, o predecir situaciones de inestabilidad y
cáıdas.
Para el soporte al guiado, el dispositivo está dotado de una base ancha con
cuatro ruedas, dos de ellas motorizadas. Las ruedas motorizadas son omnidirec-
cionales, lo que permite el desplazamiento en superficies no ideales llamado Active
Split Offset Castor (ASOC), desarrollado por los creadores del dispositivo, [50].
Este sistema mejora las posibilidades de desplazamiento del usuario en entornos
con espacio limitado, permitiendo que el dispositivo pueda moverse en cualquier
dirección.
Para el control y la navegación, el PAMM SmartWalker utiliza tres tipos de
sensores: un conjunto sonar, una camera CCD y sensores de fuerza. Auxiliando
en la navegación, el dispositivo es capaz de desviarse de obstáculos no previstos
en el mapa del entorno utilizando el sistema sonar instalado en la parte frontal
de la estructura. Para la determinación de la localización actual del andador en
el mapa del entorno, el dispositivo posee una cámara CCD orientada hacia arriba
para detectar marcas pasivas de localización instaladas en el techo. Finalmente,
las fuerzas y pares ejercidos por el usuario en el manillar del dispositivo son
adquiridas por un sensor tridimensional. De estas fuerzas y pares son extráıdas
informaciones de guiado, nivel de soporte y estabilidad del usuario.
Un controlador de admitancia ajustado para cada usuario permite la trans-
formación de las fuerzas y pares en velocidades. Las ecuaciones que representan
el modelo dinámico presentado en la figura 1.26 son resueltas en tiempo real y
la cinemática inversa del sistema es calculada generando las velocidades de los
actuadores.
Figura 1.26: Modelo dinámico utilizado para el controlador de impedancia.
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Una cuestión interesante abordada por el sistema PAMM (en las dos versiones
- andador y bastón) es cómo dar el máximo control del dispositivo al usuario a
pesar de posibles degradaciones del estado cognitivo del mismo sin afectar la
seguridad. Para solucionar esta cuestión, un algoritmo de control compartido
adaptativo fue desarrollado para dividir el control del dispositivo entre el usuario
y el sistema electrónico. Por un lado, el PAMM es capaz de moverse en modo
autónomo por un entorno cartografiado. Por otro lado, el andador puede ser
guiado totalmente por el usuario sin ningún tipo de ayuda del sistema electrónico.
Aśı cuando el usuario actúa de modo seguro y efectivo, él mismo debe tener el
máximo control del dispositivo. Sin embargo, el sistema electrónico asume mayor
parte en el control cuando el paciente demuestra inestabilidad o incapacidad para
operar de manera segura el dispositivo. Aún aśı, en ningún momento el controla-
dor electrónico debe forzar al usuario a una trayectoria no deseada, es decir, las
correcciones que el sistema aplica sobre las acciones de guiado del usuario deben
ser suaves siempre.
El controlador funciona como se describe a continuación. Primero el usua-
rio debe introducir un destino dentro de un entorno estructurado. El sistema
electrónico calcula la trayectoria hasta el destino basado en el conocimiento del
mapa. Si el usuario se desv́ıa de la trayectoria estipulada por el sistema, éste
genera entradas virtuales de fuerzas basadas en la diferencia entre la trayectoria
actual y la generada. De esta manera tenemos dos entradas en paralelo: (i) la del
usuario, generada a través de la aplicación de fuerzas y pares en el manillar del
andador y (ii) la del sistema electrónico, generada virtualmente. El algoritmo de
control compartido está dado por la ecuación 1.1:
F = Fc ∗Kc + Fh ∗Kh (1.1)
Donde Fc con las fuerza/pares virtuales generadas por el ordenador del sis-
tema, Fh son las fuerzas/pares introducidas por el usuario y Kc y Kh ganancias
que reflejan la autoridad de control del dispositivo. Estas ganancias obedecen a la
ecuación 1.2 y son calculadas de acuerdo con el grado de estabilidad y seguridad
del usuario al guiar el dispositivo. Más información a cerca de como obtener las
ganancias Kc y Kh se presenta en [38].
Kc +Kh = 1 (1.2)
Finalmente, el controlador de admitancia presentado anteriormente (figura
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1.6.3. MARC Smart Walker
El andador MARC Smart Walker está basado en una adaptación de un anda-
dor comercial de tres ruedas, como se puede ver en la figura 1.27. A este andador
comercial se añadió en cada empuñadura un sensor de 6 grados de libertad, para
medir las fuerzas y pares de interacción con el dispositivo, con la finalidad de
extraer la información de guiado.
Figura 1.27: MARC Smart Walker.
Desde el punto de vista del tipo de actuación, el andador MARC se asemeja
bastante al PAM-AID, ya que solamente se actúa sobre la dirección del movi-
miento (cambiando la orientación de la rueda directriz delantera, como muestra
la figura 1.28) y sobre el frenado, sin aportar enerǵıa de empuje. Sin embargo, el
MARC difiere del PAM-AID en que su controlador está enfocado en la adapta-
ción del andador a las señales generadas por el usuario y en la determinación de
objetivos de navegación e intención del usuario basados solamente estas señales
de fuerza y pares.
θ
Figura 1.28: Actuación sobre la rueda delantera para controlar el guiado del
dispositivo.
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El sistema de control del MARC Smart Walker está diseñado para ayudar al
usuario aportándole movilidad y apoyo, [51]. El autor menciona que en el desa-
rrollo del sistema de control del andador se tuvo en cuenta el aspecto colaborativo
que hay, en este caso, entre dos agentes: el primero es el usuario, que introduce
las fuerzas de guiado para conducir el andador a un objetivo; y, el segundo, el
propio sistema de control del dispositivo, capaz de actuar directamente sobre el
frenado y la dirección en la cual el andador se mueve. En otras palabras, el as-
pecto colaborativo puede ser visto como la fusión de dos sistemas de control a
través de la estructura mecánica del dispositivo (interfaz f́ısica).
El controlador desarrollado se basa en cuatro niveles ascendentes de actuación:
Sistema de aviso. En este nivel, el controlador no actúa directamente sobre
el frenado o la dirección del dispositivo, indicando únicamente al usuario, a
través de vibradores instalados en el manillar del dispositivo, la presencia
de una situación de riesgo.
Frenado de seguridad. El controlador actúa sobre el frenado pero no sobre
el guiado del dispositivo. El frenado de seguridad se activa en situaciones
en las cuales el usuario y el dispositivo se encuentran parados o cuando se
detecta una colisión inminente con un obstáculo.
Frenado y guiado de seguridad. Este nivel se asemeja al anterior, pero con
la adición de la actuación por parte del sistema de control sobre el guiado
del dispositivo en el caso de situaciones de riesgo. En los casos de ausencia
de situación de peligro (colisión o accidentes en el suelo) el usuario tiene
total control sobre el dispositivo.
Seguimiento de trayectoria. En este nivel, el sistema actúa sobre el guiado y
frenado del dispositivo aún en situaciones de ausencia de riesgo, conducien-
do el usuario por una trayectoria determinada. La ventaja de este nivel de
control es que el controlador es capaz de ajustarse a las posibles variaciones
de las capacidades del usuario mientras conduce el dispositivo, aportándole
más o menos ayuda en el guiado.
Adicionalmente, se establecieron algunos principios en el diseño de todos los
niveles de control para garantizar seguridad al usuario. Estos son:
Diverger de las entradas introducidas por el usuario de manera suave. El
andador no debe realizar movimientos bruscos opuestos a los introducidos
por el usuario.
Mantener la dirección de las curvas indicadas por el usuario. Cuando se
activa el sistema de control, el dispositivo no debe en ninguna situación
realizar una curva en dirección opuesta a la introducida por el usuario.
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El andador debe ser adaptativo (compliant). Para la mejor aceptación por
parte del usuario, el dispositivo debe seguir siempre que sea posible los
comandos introducidos por el mismo, actuando solamente cuando sea real-
mente necesario.
Posteriormente a lo presentado, los desarrollos publicados del dispositivo
MARC Smart Walker se centran en la detección de intenciones del usuario,
[52, 53], y la extracción de parámetros de la marcha del usuario de las señales de
fuerzas y pares aplicados por el mismo en el manillar durante el guiado, [54].
Según el autor, la intención del usuario puede ser interpretada como una
estimación del sistema de control de un determinado objetivo deseado por el
usuario. Esto difiere de una simple planificación de trayectoria (aunque la misma
puede ser parte de la detección de la intención del usuario), por el hecho de que
involucra un horizonte más amplio de tiempo, [52].
El diagrama de la figura 1.29 presenta la arquitectura de control del MARC
Smart Walker. Como se puede ver, el sistema determina la intención del usuario
a partir de tres factores: las fuerzas y momentos aplicados en las empuñaduras
del dispositivo, el estado del entorno para identificar posibles destinos, adquirido
con los sensores y el estado actual del sistema de control del andador (historia
del sistema). De las mismas entradas se obtiene la intención del andador, solo
que esta vez la información del entorno y el estado anterior del dispositivo son
utilizados para detectar situaciones de peligro a la trayectoria introducida por
el usuario. La lógica de control finalmente pondera la intención de guiado in-
troducida por el usuario con las intenciones determinadas por el sistema para
mantener la seguridad del mismo y produce una salida de control para manipular















Figura 1.29: Diagrama de la arquitectura de control del MARC Smart Walker.
En lo que se refiere a la caracterización de la marcha humana, sus autores han
realizado un estudio con el andador MARC y un sistema de fotogrametŕıa (Vicon)
en el cual se obtiene como resultado la detección de caracteŕısticas de la marcha
como el contacto del talón, el despegue de puntera, las fases de apoyo doble y
simple (con diferenciación para cada pie) y los tiempos de zancada, únicamente
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extrayendo información de las señales de los dos sensores de fuerza y par, [54].
El principal objetivo de este estudio es la detección de la fase de doble apoyo
con la finalidad de aplicar en este momento las estrategias de control de guiado,
maximizando la estabilidad del usuario al caminar con el dispositivo.
1.6.4. Otros andadores inteligentes
Además de los dispositivos presentados anteriormente, hay otros andadores
avanzados en la literatura que deben ser mencionados.
El grupo del Departamento de Bioingenieŕıa y Robótica de la Universidad de
Tohoku, Japón, ha trabajado en andadores avanzados para ayuda a la movilidad.
Los dispositivos desarrollados se basan en la robótica pasiva que, a ejemplo del
MARC Smart Walker, no es dotado de actuación para mover el dispositivo sino
solamente para controlar la dirección del movimiento. Como se ha mencionado
anteriormente, en el caso del MARC Smart Walker, un motor era utilizado para
controlar la dirección de la rueda delantera del andador. En el caso del RT Walker,
desarrollado por el grupo en cuestión, la actuación se hace controlando el par
de frenado de las dos ruedas traseras del dispositivo, [55]. Según los autores del
trabajo, [55, 56], la gran ventaja de estos andadores pasivos reside en la seguridad
intŕınseca del dispositivo al utilizar sólo fuerzas y pares aplicados por el usuario
para moverse.
El RT Walker cambia su dinámica (actuando solamente sobre los frenos de las
ruedas) de acuerdo con las condiciones del entorno, [55], obtenidas a través de un
sensor láser, para detectar obstáculos y escaleras descendentes, y un inclinóme-
tro, utilizado para realizar funciones de compensación de gravedad ayudando al
usuario a moverse en rampas (ver figura 1.30).
Figura 1.30: Andador inteligente RT Walker.
Para evitar obstáculos, se utiliza una estrategia de control basada en la ge-
neración de fuerzas y pares virtuales reactivos que son función de la posición
relativa entre el andador y los obstáculos del entorno (figura 1.31).
En una versión más reciente del dispositivo, se utiliza también un sensor de
fuerza y par para la detección de las intenciones del usuario y se incluyen motores
de tracción, cambiando la plataforma a un dispositivo activo, [57]. Sin embargo,
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Figura 1.31: Estrategia de control basada en la generación de fuerzas y pares
virtuales utilizada en el RT Walker.
según los autores, el comportamiento del sistema sigue siendo pasivo, ya que se
basa en la detección de intenciones de guiado aplicadas por el usuario, medidas
con los sensores de fuerza y par, basándose en el comportamiento reactivo en las
condiciones del entorno, anteriormente explicado. La figura 1.32 ilustra la nueva
plataforma experimental presentada en [57].
Figura 1.32: Plataforma experimental, evolución del RT Walker.
En un contexto un poco distinto, algunos andadores robóticos ofrecen meca-
nismos de ayuda a la bipedestación. Estos dispositivos pueden ser vistos como
andadores inteligentes en los cuales la función de ayuda f́ısica por medio de me-
joras activas es más pronunciada.
El dispositivo MONIMAD tiene la función de ayudar en la operación de le-
vantar y sentar del usuario, [58]. Para ello, modifica activamente su estructura
mecánica como se muestra en la figura 1.33. Además, posee desplazamiento mo-
torizado controlado por las fuerzas aplicadas por el usuario sobre el manillar del
dispositivo.
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Figura 1.33: Modificación de la estructura mecánica del MONIMAD para ayudar
al usuario a levantarse o sentarse.
El andador NURSEBOT (figura 1.34), desarrollado por la Carniegie Mellon
University posee motores que actúan sobre el desplazamiento del dispositivo,
[59]. Este andador es capaz de buscar un sitio donde aparcarse y hacerlo au-
tomáticamente, retornando al usuario cuando este active una señal en un mando
a distancia. Cuando está siendo utilizado por una persona, no hay ninguna ac-
tuación sobre las ruedas del andador, de manera que éste se comporta como un
rollator convencional. Sin embargo, los sensores del dispositivo auxilian a la nave-
gación del usuario en un mapa conocido indicando en una pantalla el camino por
donde seguir con una flecha e información de la distancia viajada por el mismo.
Lo único que debe hacer el usuario es indicar un destino utilizando pulsadores
instalados en el dispositivo.
Figura 1.34: El andador avanzado NURSEBOT.
El proyecto SHARE-it (Supported Human Autonomy for Recovery and En-
hancement of cognitive and motor abilities using information technologies) es un
proyecto STREP enmarcado en el Sexto Programa Marco de la Unión Europea
en la IST (Information Society Technologies) Thematic Priority IST-2005-2.6.2
Ambient Assisted Living (AAL) in the Ageing Society. El proyecto coordinado
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por el Prof. Ulises Cortés de la Universidad Politécnica de Cataluña cuenta con
la participación de un miembro industrial, otras dos Universidades, dos insti-
tutos de investigación y dos instituciones de asistencia médica. El objetivo del
proyecto es desarrollar sistemas adaptativos y escalables integrables de manera
modular en un entorno inteligente para aumentar la autonomı́a individual. El
enfoque principal son tecnoloǵıas de apoyo a personas mayores y con algún tipo
de discapacidad. El Proyecto SHARE-it aborda cuestiones relacionadas con redes
de sensores, entornos inteligentes (Ambient Intelligence) y ayuda a la movilidad.
Más información relacionada con el Proyecto SHARE-it se encuentra en [60].
En el marco del Proyecto SHARE-it se ha desarrollado el caminador iWalker
(ver figura 1.35), [61]. El dispositivo iWalker está dotado de sensores de fuerza
tridimensionales instalados en los manillares del dispositivo y sensores de fuerza
uniaxiales en los soportes de las ruedas traseras para la medición de las fuerzas
normales al suelo. Cuenta también con sensores de inclinación, un sistema de
detección de la posición relativa los pies del usuario en relación al andador, un
sistema ultrasónico de localización dentro de un entorno estructurado y tracción
motorizada en las ruedas traseras.
Figura 1.35: Andador avanzado iWalker (Proyecto SHARE-it).
Como complemento de la formación investigadora, el autor de este trabajo
ha realizado una estancia de investigación en el año de 2008 en el Departamento
de Enginyeria de Sistemes, Automàtica i Informática Industrial (ESAII) de la
Universidad Politécnica de Cataluña bajo la tutela de los profesores Alicia Ca-
sals Gelṕı y Antonio Benito Martinez Velasco. Durante esta colaboración, se han
desarrollado y validado circuitos electrónicos y software de procesamiento para
la lectura y gestión de los datos obtenidos de encoders eléctricos instalados en
las ruedas del andador iWalker, acelerómetros 2D para la determinación de la
inclinación del andador y detección de rampas y finalmente un estudio detalla-
do, experimentos y validación de un sistema de posición relativa de los pies del
usuario.
En un contexto un poco distinto a la rehabilitación, el Fraunhofer Institute
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for Manufacturing Engineering and Automation de Stuttgart desarrolla robots de
servicio que pueden ser considerados andadores inteligentes, [62]. Se trata de las
dos versiones del CARE-O-BOT (I y II), un dispositivo que puede ser comandado
por ordenes de voz, con una pantalla táctil o a través de un manillar que capta
las fuerzas de empuje del usuario, es capaz de evitar obstáculos con estrategias
de control reactivo, [63], y seguir trayectorias preprogramadas, [64].
Sin embargo, el dispositivo se diferencia de los andadores anteriormente ci-
tados debido al hecho de ser un dispositivo que se aproxima más a un robot
personal de servicios que un elemento de rehabilitación o compensación de la
marcha. Aunque el dispositivo sirva de apoyo f́ısico para la locomoción, las dos
versiones del CARE-O-BOT son también utilizadas para el entretenimiento (ver
canales de televisión, visualizar contenidos multimedia, ...), la comunicación per-
sonal (con cuidadores, médicos, ...) a través de su pantalla táctil y un canal de
audio/v́ıdeo, el guiado de personas en entornos públicos como museos y, en el caso
del CARE-O-BOT II, coger y cargar objetos ayudando a su operador mediante
la utilización de un brazo robot (figura 1.36).
Figura 1.36: CARE-O-BOT I (izq.) y CARE-O-BOT II (dcha.)
Más recientemente, otro sistema presentado por D. Chugo, [65, 66, 67], ofrece
también la asistencia a la operación de bipedestación y a caminar. Para ello,
se hace uso de tres actuadores para la elevación/descenso del usuario y otros
dos instalados en las dos ruedas delanteras, para controlar el desplazamiento del
individuo, (ver figura 1.37). Además, hace uso de dos frenos electromagnéticos
(uno en cada rueda delantera) que actúan en situaciones de riesgo de cáıda.
Como se puede intuir por el número de motores empleado en la elevación,
el sistema presentado por Chugo está bastante enfocado en el mantenimiento de
una postura correcta y en aprovechar al máximo las posibilidades del usuario en
el proceso de elevación. Para ello se utilizan dos sensores de fuerza, ajustando el
nivel de ayuda aplicado por el dispositivo en el proceso de elevación, aprovechando
también las capacidades residuales del usuario.
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Figura 1.37: Sistema propuesto por D. Chugo para ayuda a la bipedestación y al
caminar.
Avanzando un poco más en el nivel de ayuda f́ısica, se encuentran dispositivos
como los presentados por Kap-Ho Seo (figura 1.38), [68]. Sin embargo, estos
dispositivos no debeŕıan estar incluidos en el grupo de los andadores avanzados,
sino, quizás, en el grupo de entrenadores de marcha ambulatorios.
Figura 1.38: Los dispositivos WHERE I y II desarrollados en el Department of
Electrical Engineering and Computer Science, Korea Advanced Institute of Scien-
ce and Technology.
En un contexto similar, actualmente en el Grupo de Bioingenieŕıa del CSIC,
se está trabajando en el Proyecto Standimovi que es resultado de los trabajos
realizados en el Proyecto SIMBIOSIS, en esta tesis doctoral y en el Proyecto LA-
ZARIM. Se trata de construir un entrenador de marcha con suspensión activa de
parte del peso del usuario por medio de unos brazos y un arnés. El sistema parte
de la plataforma básica de bipedestación LAZARIM, presentada en el apartado
1.3.1 de esta tesis. Esta estructura estable y de peso considerable está siendo
adaptada eliminando la plataforma de la base, instalando unos sensores de sus-
pensión en los brazos y unos apoyos instrumentados de antebrazos y manos. Se
pretende desarrollar ciertos algoritmos de detección de intenciones del usuario,
inspirados en los desarrollados en esta tesis, para realizar la asistencia a la marcha
patológica de pacientes con afecciones severas y con problemas relacionados con
la estabilidad en la marcha. El autor de esta tesis actúa como investigador en
este proyecto bajo la dirección del Dr. Ramón Ceres Ruiz.
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1.7. Conclusiones
En este caṕıtulo se ha presentado una breve introducción a la movilidad hu-
mana, los trastornos que la afectan y una revisión de los dispositivos de ayuda a
la movilidad, prestando una atención especial a los andadores.
En relación a estos últimos, cabe resaltar su gran potencial rehabilitador y
de compensación funcional, ya que utilizan para la locomoción las capacidades
residuales del usuario tratando de mantener y potenciar las mismas. La realización
y construcción de andadores avanzados se ha dado de forma un poco tard́ıa
considerando, por ejemplo, todo el desarrollo cient́ıfico realizado en el marco de
las sillas de ruedas avanzadas. Sin embargo, en los últimos años se ha observado
cierto movimiento en el desarrollo de distintos tipos de andadores robóticos por
numerosos grupos de investigación en Europa, Japón y Estados Unidos.
En estos trabajos se ha dado un énfasis especial en el guiado y en la navegación
asistida por entornos estructurados, implementando estrategias de conducción y
evitación de obstáculos, entre otras. En este contexto, se han obtenido interesantes
resultados y, a lo largo de este Caṕıtulo 1, se ha intentado recoger los que han
sido más representativos en la comunidad cient́ıfica.
No obstante, en lo que se refiere a la ayuda directa al soporte del peso del
usuario, la estabilización del mismo y a la aportación de enerǵıa de empuje du-
rante la marcha asistida por andador, se ha observado cierta carencia en cuanto
a los desarrollos y a la investigación en general. El soporte parcial del peso del
usuario, importante para la disminución de la carga sobre los miembros inferio-
res, ha sido abordado solamente por dispositivos más complejos, presentados al
final del presente caṕıtulo de este trabajo. El confort y la seguridad en el proceso
de marcha tampoco ha sido el enfoque principal de gran parte de los estudios
encontrados en la literatura. Además, apenas aparecen en la bibliograf́ıa estudios
relacionados con los efectos del uso continuado de andadores y su repercusión
en la marcha humana asistida por el dispositivo y la literatura carece de una
descripción detallada de los principales parámetros que describen la interacción
entre el usuario y el dispositivo.
De esta manera, el autor cree que es de gran relevancia la obtención de dispo-
sitivos más seguros, que aporten soporte f́ısico a los usuarios con el fin de evitar
el uso de elementos de rehabilitación alternativos, como las sillas de ruedas, que
muchas veces tienen un efecto discapacitante en los usuarios debido a su uso pro-
longado lo que origina múltiples complicaciones fisiológicas y a no potenciar el uso
de las capacidades residuales del usuario. De forma complementaria, el estudio y
la caracterización de la marcha asistida por andadores deben ser abordados con el
fin de, no sólo conocer mejor el proceso, sino también de utilizar esta información
para la obtención de estrategias de procesamiento de señales y de control más
eficientes y seguras para el usuario, potenciando el uso de los andadores como
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herramienta importante de compensación funcional y de rehabilitación.
Caṕıtulo 2




En su manera más simplificada, la locomoción consiste en el desplazamiento
del centro de gravedad de un individuo de un punto a otro, [69]. Considerando un
enfoque más complejo, la locomoción humana independiente y funcional implica
(i) el mantenimiento de la bipedestación, (ii) el equilibrio y, lógicamente, (iii) la
capacidad de realizar los movimientos de los pasos, [70].
Todas las múltiples formas de locomoción animal (el nadar, reptar, volar,
trepar, gatear, correr, andar, etc) consisten básicamente en movimientos oscila-
torios producidos por segmentos de su cuerpo. Estos movimientos angulares son
convertidos por el cuerpo en movimientos de traslación lineal, [69].
La marcha es el proceso natural que permite a los seres humanos la locomo-
ción utilizando principalmente las extremidades inferiores. Este proceso puede ser
descrito como una serie de movimientos alternantes, ŕıtmicos, de las extremida-
des y del tronco, que determinan un desplazamiento del centro de gravedad. En
términos generales, la marcha humana se entiende como un proceso en el que el
peso del cuerpo se va desplazando hacia adelante mientras es soportado de ma-
nera alternada por las piernas, [71]. Más espećıficamente, la locomoción humana
puede describirse enumerando alguna de sus caracteŕısticas.
La ejecución de un movimiento involucra procesos cognitivos, [72], desde fun-
ciones de alto nivel relacionadas con la planificación de tareas hasta el control
motor evidenciando la interacción de varios sistemas del cuerpo humano, partien-
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do en el sistema nervioso central y alcanzando el sistema músculo-esquelético. De
forma complementaria, Duxbury define la marcha como la habilidad del sistema
nervioso central para generar un número de movimientos neuromusculares com-
plejos y sincronizados por el cerebro de manera que el cuerpo humano sea capaz
de moverse hacia delante, [2]. Aśı, la marcha humana es generada en el lóbu-
lo frontal del cerebro por un generador ŕıtmico de impulsos que a su vez sufre
modificaciones debido a entradas sensoriales de los sistemas visual y vestibular,
además del cerebelo.
De manera resumida, [73], el proceso secuencial natural que ocurre durante
el caminar puede ser descrito de la siguiente manera:
1. Inicialmente, el sistema nervioso central activa una secuencia de comandos
para la realización de la marcha.
2. El sistema nervioso periférico transmite señales a los músculos.
3. Los músculos, cuando son activados (contracción muscular), generan ten-
sión mecánica.
4. Las tensiones generadas se convierten en fuerzas y momentos en las articu-
laciones sinoviales.
5. A su vez, las fuerzas y momentos generados causan el movimiento de los
segmentos del cuerpo humano y la aplicación de fuerzas sobre el entorno
externo generando las fuerzas de reacción con el suelo.
Además, el sistema sensorial de los músculos, articulaciones y otros sensores
propioceptivos del cuerpo humano permiten la realimentación al sistema nervioso
central del proceso de marcha, controlando y modulando el movimiento del cuerpo
humano.
El movimiento del cuerpo humano se puede dividir en tres planos (véase la
figura 2.1) que son: el plano transversal, normal al eje superior-inferior; el plano
sagital, normal al eje transversal; el plano coronal, normal al eje anteroposterior.
Dado que la mayoŕıa de los movimientos durante la locomoción humana tienen
lugar en el plano sagital, los patrones de movimiento y los estudios biomecánicos
en general, se centran en considerar lo que ocurre en este plano.
Se puede caracterizar la marcha a partir de diferentes parámetros que des-
criben la evolución espacial y temporal del proceso. Del mismo modo, la mar-
cha humana es caracterizada por parámetros biomecánicos relacionados con la
dinámica de las articulaciones. En las siguientes secciones se realizará un estudio
de los distintos parámetros utilizados para el estudio de la marcha humana.








































Figura 2.1: Planos y ejes anatómicos para el estudio del movimiento del cuerpo
humano.
2.2. El ciclo de marcha
La secuencia de acontecimientos que tiene lugar entre dos repeticiones con-
secutivas de uno cualquiera de los sucesos de la marcha se define como ciclo de
marcha o zancada, [71]. Por conveniencia, normalmente se define que el ciclo de
la marcha comienza cuando el pie contacta con el suelo y termina con el siguiente
contacto del mismo pie.
Concretamente, este ciclo se compone de dos fases denominadas comúnmente
fase de apoyo y fase de oscilación. Una pierna está en la fase de apoyo cuando
está en contacto con el suelo y está en la fase de oscilación en la evolución, sin
contacto con el suelo, al apoyo siguiente. El apoyo, puede ser monopodal, cuando
sólo un pie está en contacto con el suelo y doble (o bipodal), cuando están ambos
pies simultáneamente. La ausencia de la fase de doble apoyo distingue el correr
del andar. Del mismo modo, se definen los tiempos de apoyo (total, monopodal
y bipodal) y el tiempo de oscilación.
Adicionalmente, se definen algunos parámetros espacio-temporales relaciona-
do con el ciclo de marcha humana, [74], como:
Longitud de la zancada , que es la distancia medida entre dos apoyos con-
secutivos (o contactos iniciales) del mismo pie.
Longitud del paso, que es la distancia, medida en la dirección de progresión,
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que separa el apoyo inicial de un pie del apoyo inicial del otro.
Cadencia, que es el número de pasos ejecutados en un intervalo de tiempo,
t́ıpicamente medido en pasos por minuto, en pasos por segundo, la cadencia
es el doble de la inversa de la duración de un ciclo de marcha.
La velocidad de la marcha, que es la distancia recorrida por el cuerpo en la
unidad de tiempo.
La velocidad media, que es el producto de la cadencia por la longitud de la
zancada.
En las secciones siguientes se describe de manera resumida las fases de apoyo
y oscilación y sus respectivas subfases.
2.2.1. Fase de apoyo y subfases
Como se ha mencionado anteriormente, en cada ciclo de marcha completo cada
pierna pasa por una fase de apoyo y por una fase de oscilación. La fase de apoyo
puede ser dividida, a su vez, en cinco etapas que se describen a continuación, [75].
Contacto del talón o contacto inicial (CI)
Constituye la toma de contacto del pie con el suelo y ocurre en el intervalo
del 0− 2% del ciclo de marcha (apoyo bipodal). El objetivo principal del cuerpo
en esta subfase es posicionar el pie correctamente al entrar en contacto con el
suelo, [71].
Apoyo plantar o apoyo inicial (AI)
Esta fase se identifica con el primer periodo de doble apoyo en la marcha
humana y se prolonga hasta el 10% del ciclo de marcha. Transcurre entre el
instante de contacto inicial y el despegue de antepié del miembro contralateral.
El miembro inferior debe absorber el impacto inicial manteniendo la estabilidad
del apoyo y la progresión suave del cuerpo.
Apoyo medio (AM)
Esta fase se inicia al principio del apoyo monopodal hasta el instante del
despegue del talón (aproximadamente del 10% al 30% del ciclo de marcha).
Tiene la finalidad de mantener la progresión del cuerpo sobre el pie estacionario.
Apoyo final (AF)
Comienza con el despegue del talón y finaliza cuando el miembro contralateral
contacta con el suelo (aproximadamente del 30% al 50% del ciclo de marcha).
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Los objetivos son proporcionar aceleración y asegurar una longitud de zancada
adecuada.
Oscilación previa (OP)
El contacto inicial del miembro contralateral marca el inicio del segundo pe-
riodo de doble apoyo, denominado oscilación previa, que culmina con el despegue
del antepié. Este periodo marca la preparación para la fase de oscilación del
miembro y corresponde al intervalo de 50% a 60% del ciclo.
2.2.2. Fase de oscilación y subfases
A su vez, la fase de oscilación se puede dividir en tres intervalos:
Oscilación inicial (OI)
Los ĺımites de este intervalo son el despegue del miembro y el momento en
el cual este alcanza el miembro contralateral, aunque la definición de este último
instante es algo imprecisa (60% al 73% del ciclo de marcha). Los objetivos básicos
de esta subfase son conseguir una separación pie-suelo suficiente y alcanzar la
cadencia adecuada.
Oscilación media (OM)
Este intervalo comienza cuando ambos miembros se cruzan y finaliza cuando
la tibia oscilante alcanza la posición vertical (73% al 87% del ciclo de marcha).
La finalidad de esta fase es mantener una adecuada separación entre el pie y el
suelo durante la oscilación.
Oscilación final (OF)
Esta fase se inicia en el instante en el cual la tibia oscilante se encuentra en
posición vertical y finaliza en el momento en el que el pie oscilante contacta con
el suelo.
La figura 2.2 ilustra gráficamente el proceso de la marcha indicando las fases
y subfases mencionadas anteriormente. Información más detallada referente a las
fases y subfases de la marcha humana, aśı como un estudio descriptivo a nivel
articular y músculo-esquelético, pueden ser consultadas en [71, 75, 76].
2.3. Estudio y modelado biomecánico de la marcha hu-
mana
El estudio de la marcha humana implica la caracterización de los movimientos
de los distintos segmentos del cuerpo humano desde el punto de vista de la ci-
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Figura 2.2: Fases y subfases de la marcha humana.
nemática y la cinética (fuerzas y momentos), además del conocimiento en cuanto
al trabajo, enerǵıa y la potencia involucrados en el proceso. La mejor compren-
sión del fenómeno requiere el conocimiento de los fundamentos del control motor
humano, desde el punto de vista de entender los mecanismos neurológicos, los
sistemas sensoriales y el sistema músculo esquelético, [74].
Para el estudio completo del proceso de la marcha humana, se debeŕıa con-
siderar la adquisición de parámetros de todos los sistemas involucrados en el
proceso, desde las etapas de generación y planificación del movimiento origina-
do en el sistema nervioso central, hasta la ejecución del mismo por el sistema
músculo-esquelético. Los avances en las tecnoloǵıas de adquisición, tratamiento e
interpretación de los datos electrobiológicos y biomecánicos permiten acercarse a
esta situación.
Sin embargo, clásicamente el estudio y el modelado de la marcha humana
(normal y patológica) se hace según algunos parámetros biomecánicos. David A.
Winter presenta en [77] los patrones t́ıpicos que caracterizan la biomecánica de
las articulaciones obtenidos a partir de datos medios en experimentos realizados
con sujetos sanos. En las secciones que siguen, se hace una breve descripción de
estos parámetros y de cómo adquirirlos experimentalmente.
2.3.1. Cinemática
Teniendo en cuenta que la Cinemática es la parte de la mecánica clásica que
estudia las leyes del movimiento de los cuerpos sin tener en cuenta las causas que
lo producen, limitándose esencialmente, al estudio de la trayectoria en función
del tiempo, aśı, en el estudio de la marcha humana, los parámetros analizados
son normalmente desplazamientos lineales y angulares, aśı como velocidades y
aceleraciones de las distintas articulaciones y los distintos segmentos corporales.
En efecto, la descripción cinemática completa de cualquier segmento del cuerpo
humano requiere la adquisición de quince variables, [77]:
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Posición (x,y,z) del centro de masa del segmento.
Velocidad lineal (ẋ,ẏ,ż) del centro de masa del segmento.
Aceleración lineal (ẍ,ÿ,z̈) del centro de masa del segmento.
Ángulo del segmento en dos planos, θxy, θyz.
Velocidad angular del segmento en dos planos, ωxy, ωyz.
Aceleración angular del segmento en dos planos, αxy, αyz.
De esta forma, considerando el análisis tridimensional para un modelo sim-
plificado del cuerpo humano, considerando 12 segmentos (pies, piernas, muslos,
tronco, cabeza, brazos y antebrazos y manos) se obtendŕıan 180 variables. Aśı,
ciertas simplificaciones son aplicadas para la disminución de datos en el caso de la
marcha humana normal y simétrica (o no patológica). Por ejemplo, normalmente
se analiza el movimiento en el plano sagital, obviando también el movimiento
de los brazos y asumiendo que la cabeza, brazos y tronco son un solo segmento
(HAT, del inglés head, arms and trunk).
Hay diversas tecnoloǵıas sensoriales utilizadas para la adquisición de los pará-
metros cinemáticos en el estudio de la marcha humana. De manera directa, go-
niómetros o sensores inerciales basados en acelerómetros y giroscopios son posicio-
nados sobre las articulaciones o segmentos del usuario. De manera indirecta, los
parámetros cinemáticos pueden ser estimados a través de video o fotogrametŕıa.
En ambos casos los datos adquiridos deben ser sometidos a un postprocesamiento
para la extracción de ruido de medida y utilizados para el cálculo de los distintos
parámetros con significado biomecánico.
De esta manera, en cuanto a los parámetros cinemáticos normalmente se
obtienen los ángulos de las articulaciones y a partir de éstos las velocidades y
aceleraciones. Tomando como ejemplo la articulación de la rodilla y las variables
de la figura 3.13, el ángulo de la rodilla (θr) se mide como se indica en la ecuación
2.1.
θr = θ21 − θ43 (2.1)
Donde, θij se calcula según la ecuación 2.2




Del mismo modo se obtienen la velocidad (ωr) y aceleración (αr) angulares
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αr =






Figura 2.3: Localización de marcadores y definición de segmentos para el calculo
de ángulos de articulaciones.
2.3.2. Antropometŕıa
La antropometŕıa es una rama de la antropoloǵıa que estudia las proporcio-
nes f́ısicas del cuerpo humano. Para el estudio cinético de la marcha humana es
necesario saber la longitud de los segmentos, sus masas, centros de gravedad y
momentos de inercia. De esta manera, en [77] se encuentra una tabla realizada
con estudios anteriores de todos los parámetros antropométricos del cuerpo hu-
mano aśı como una explicación de como obtenerlos. El resumen de los cálculos
para la obtención de masas y momentos de inercia de los segmentos se encuen-
tran en [73]. El método se basa en medidas externas sencillas para estimar los
parámetros anteriormente mencionados considerando la forma de los segmentos.
Por ejemplo, la figura 2.4 presenta las analoǵıas geométricas (simplificaciones) de
segmentos de los miembros inferiores, [73].
2.3.3. Cinética
La obtención de las fuerzas y momentos en cada articulación del cuerpo hu-
mano es un problema complicado, toda vez que no hay una manera sencilla
directa de obtenerlos. De este modo, para la estimación de dichos parámetros
se hace uso de un modelo biomecánico basado en estudios antropométricos. El
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Figura 2.4: Segmentos de la extremidad inferiores y sus correspondientes
geométricos: a. Muslo; b. Pantorrilla ; c. Pie.
modelo más usado es el conocido como Link-Segment Model, [77]. Este modelo
parte de algunas aproximaciones, a saber:
Cada segmento tiene una masa fija puntual situada en el centro de masa
del mismo.
La ubicación del centro de masa de cada segmento se mantiene fija durante
el movimiento.
Las articulaciones son consideradas de tipo rótula.
El momento de inercia de cada segmento sobre el centro de masa es cons-
tante durante el movimiento.
La longitud de cada segmento permanece constante durante el movimiento.











Figura 2.5: Modelo de pierna basado en Link Segment Model.
Aśı, se consideran actuando sobre el modelo las fuerzas gravitacionales, ex-
ternas o reacción del suelo y las de los músculos y ligamentos para obtener los
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parámetros cinéticos de la marcha humana. Para ello, se combina información













Masas y momentos de
inercia de segmentos
Figura 2.6: Combinando informaciones antropométricas y medidas para la carac-
terización cinemática articular.
De esta manera, para cada segmento, en el plano sagital, se obtienen las tres
ecuaciones de cuerpo libre indicadas en las ecuaciones 2.5, 2.6, 2.7 (ver figura
2.7). Se parte de las fuerzas de reacción del suelo y se hace el cálculo dinámico











Figura 2.7: Diagrama de cuerpo libre del segmento.
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ΣFx = Rxp −Rxd = max (2.5)
ΣFy = Ryp −Ryd −mg = may (2.6)
ΣM = I0α (2.7)
El cálculo dinámico inverso es un método muy potente para la comprensión
del movimiento. Obviamente, la medición directa de fuerzas y momentos trans-
mitidos por las articulaciones humanas, la tensión en los grupos musculares y la
activación de los sistemas nerviosos periféricos y centrales son tareas complejas
debido a limitaciones metodológicas, [73]. De esta manera, el cálculo dinámico
inverso se plantea como la solución posible para la caracterización dinámica del
movimiento humano. Sin embargo, hay que conocer las limitaciones inherentes
de las consideraciones tomadas anteriormente. Por ejemplo, es sabido que hay
fricciones en las articulaciones, además de la distribución de masas no uniforme
por segmento. La simplificación de considerar la masa del segmento concentrada
en un punto fijo introduce errores en la estimación de los parámetros cinéticos
en las articulaciones. Hay errores al considerar las articulaciones como simples
rótulas, especialmente en el caso de la rodilla, en la cual el centro de rotación se
desplaza considerablemente durante el movimiento, [78]. A estos errores se suman
los posibles errores en medida de los parámetros cinemáticos que se acumulan en
los cálculos cinéticos.
2.3.4. Parámetros de la marcha normal
Considerando lo presentado en las secciones anteriores, se definen ciertos
parámetros biomecánicos que caracterizan un ciclo de marcha humana normal.
La figura 2.8 presenta los patrones t́ıpicos que caracterizan la biomecánica de las
articulaciones de rodilla y el tobillo obtenidos a partir de datos medios en sujetos
sanos presentados por Winter, [77].
2.4. Caracterización de la marcha humana asistida
Como se ha comentado anteriormente, hay diversos medios de asistir a la
movilidad humana, desde la utilización de elementos sustitutivos como las sillas
de ruedas en los casos de total discapacidad hasta elementos que hacen uso de las
capacidades residuales de sujetos con patoloǵıas, potenciando la marcha natural.
A continuación (sección 2.4.1), se presentarán estudios encontrados en la li-
teratura que demuestran que estos dispositivos son importantes en el manteni-
miento de la movilidad, ayudando al equilibrio y a la estabilidad tanto estática
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Figura 2.8: Ángulos y momentos en las articulaciones de la rodilla y tobillo a tres
velocidades de marcha.
como dinámica considerando las ventajas mecánicas y por realimentación soma-
tosensorial. Además, bastones, muletas y andadores pueden ser utilizados para
la descarga parcial del peso, reduciendo la carga sobre un miembro afectado o
ayudando en la compensación de alguna debilidad.
Por otro lado (sección 2.4.2), ciertos estudios comprueban que el uso de dis-
positivos de ayuda muchas veces está relacionado con cáıdas o lesiones, aumento
de demandas neuromotoras, de atención, fisiológicas y metabólicas. En esta sec-
ción se presenta una revisión de los estudios de la marcha humana asistida por
elementos externos. Inicialmente, se introducen las ventajas y los efectos adversos
del uso de los dispositivos de ayuda. El caso de la marcha asistida por andadores
se trata con más detalle en la sección 2.4.3, presentando los estudios encontrados
en la literatura de caracterización de ciertos parámetros de la marcha humana.
2.4.1. Beneficios biomecánicos y neuromotores del uso de dispositivos
de ayuda a la movilidad
De manera intuitiva, la primera ventaja evidente del uso de dispositivos de
ayuda como los bastones y andadores es la estabilización biomecánica. El equi-
librio dinámico implica regular la posición y el movimiento del centro de masas
(CoM) con respecto a los ĺımites establecidos por la base de apoyo, [79]. Aśı, el
uso de dispositivos de ayuda aumenta la base de apoyo, permitiendo un mayor
movimiento del CoM sin pérdida de estabilidad. La figura 2.9 muestra el aumento
de la base de apoyo al utilizar un bastón estándar o un andador de cuatro patas
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y la secuencia de los pasos en el caso de la marcha con dichos dispositivos. El
aumento de la base de apoyo permite al usuario mantener el CoM dentro de la

















Figura 2.9: Secuencia de pasos de la marcha con bastón y andador y la base de
apoyo en cada momento.
Chen demuestra en un estudio con 20 pacientes de apoplej́ıa usuarios de
bastón que las fases de apoyo simple se reducen a 9,8% del ciclo de marcha
para la pierna no afectada y un 0,2% en el caso de la pierna afectada, [80]. En
el mismo estudio, se comprueba que las fases de doble apoyo (dos piernas o una
pierna y el bastón) y triple apoyo (ambas piernas y bastón) representan, respec-
tivamente, un 52% y un 40% del ciclo. Estos valores representan un aumento
significativo al compararse con la marcha humana no asistida en la cual el apoyo
simple y el doble apoyo representan un 40% y un 20% de la marcha humana. En
el caso de la marcha con andadores la situación es aún más favorable debido al
hecho de no haber ningún instante de apoyo simple.
Además, los dispositivos de ayuda permiten el aumento de la estabilidad bio-
mecánica a través de fuerzas de reacción generadas en las manos del usuario.
El uso de bastones y andadores para generar fuerzas de estabilización frente a
perturbaciones externas fue demostrado por Bateni et al. en [81]. Especialmente
en el caso de los andadores, el efecto de la estabilización es amplificado por el
hecho de la generación de fuerzas de reacción bilaterales.
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Otra ventaja biomecánica del uso de dispositivos externos es la reducción de
la carga en los miembros inferiores. La capacidad de poder aplicar fuerzas contra
una plataforma disminuye la componente vertical de la fuerza de reacción con el
suelo y la sobrecarga de las articulaciones y huesos. Estos efectos son, una vez
más, amplificados en los andadores debido al apoyo bilateral.
De manera complementaria, la posibilidad de utilizar bastones para genera-
ción de fuerzas horizontales de reacción con el suelo que colaboran con la propul-
sión y frenado de la marcha asistida ha sido estudiado en [82]. Esto es importante
sobre todo en el caso de pacientes que presentan dificultades al iniciar y finalizar
la marcha debido a dolor o a debilidad muscular.
Finalmente, hay evidencias de que la información táctil (o háptica) en ma-
nos es importante en la estabilización postural, [83]. Para el mantenimiento de
la postura, el sistema nervioso central requiere información de la posición y el
movimiento de los segmentos del cuerpo con respecto a ciertas referencias. Es-
ta información es obtenida del sistema visual, vestibular y somatosensorial. La
contribución de indicios hápticos son importantes no sólo para la estabilidad bio-
mecánica, sino también para la obtención de información de orientación espacial
y para el control del equilibrio, [83].
2.4.2. Demandas y efectos adversos del uso de dispositivos de ayuda
a la movilidad
El uso de dispositivos de ayuda presenta ciertos inconvenientes. Considerando
la demanda neuromotora y de atención, hay que resaltar que el uso de ciertos
elementos requiere la habilidad de levantar, avanzar y posicionar el dispositivo
de manera apropiada y śıncrona con los demás movimientos del cuerpo humano,
evitando el contacto con obstáculos y con los propios miembros inferiores del
usuario.
Wright y Kemp utilizan el paradigma de la doble tarea para caracterizar la
demanda de atención al utilizar los andadores, [84]. En dicho estudio, los autores
comparan el tiempo de respuesta a un est́ımulo auditivo al utilizar un andador
estándar, un andador rollator y en marcha no asistida. El tiempo de reacción para
sujetos sanos y jóvenes fue muy superior en el caso de la marcha con andadores
estándar, demostrando que el uso de estos elementos de ayuda requiere cierto
grado de atención del usuario.
La asignación de recursos cognitivos para el manejo del dispositivo es im-
portante dado que el control postural también demanda atención y ciertos tipos
de recursos cognitivos, [85]. Además, se conoce que el tiempo de respuesta al
cambiar de tareas que demandan atención al control postural se ve afectada en
sujetos mayores, [86]. Aśı, la demanda de atención debido al uso del dispositivo de
ayuda puede disminuir la capacidad de recuperarse de perturbaciones externas,
aumentando el riesgo de tropiezos y cáıdas, [87].
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Hay que prestar cierta atención a los mecanismos que pueden llevar a la
desestabilización biomecánica. Como consecuencia del peso y de la inercia del
brazo sumado al del dispositivo, el hecho de levantar el elemento de apoyo puede
generar fuerzas de reacción y momentos en el hombro capaces de perturbar el
CoM si no son contrarestados por ajustes posturales, [88]. Aunque especialmente
en personas mayores, el movimiento de los brazos pueda ser de menor velocidad,
el aumento del peso soportado por los brazos puede generar cierta inestabilidad.
Sumándose a esto, las colisiones del dispositivo con obstáculos del entorno pueden
aumentar el riesgo de pérdida de estabilidad.
Otra exigencia del uso de dispositivos de ayuda, especialmente los andadores
de cuatro patas, es la carga soportada por los miembros superiores. Winter et
al. presentan en [89] un estudio que analiza la carga en los miembros superiores
de usuarios de bastones y concluye que son necesarios momentos considerables
aplicados por los extensores de hombros y codos y por el abductor de la muñeca.
Del mismo modo, Bachschmidt concluye en [90] que el esfuerzo requerido en
codos, hombros y muñecas es elevado (incluso en el caso de sujetos jóvenes y
sanos) en el caso de andadores de cuatro patas y apoyo en manos.
Finalmente, otro punto a considerar es el consumo metabólico inherente de la
marcha asistida. Sin embargo, este punto es dif́ıcil de analizar debido al cambio
de la velocidad y de la cadencia de la marcha. En un estudio con 9 sujetos jóvenes
y sanos, se ha observado un consumo mayor de ox́ıgeno aunque la velocidad haya
disminuido, [91]. Dicho aumento en el consumo de ox́ıgeno ha ido acompañado de
un aumento del ritmo card́ıaco, [92], comparado tanto con la marcha libre como
con la marcha asistida por bastón.
2.4.3. Estudios anteriores y caracterización de la marcha humana asis-
tida por andadores
Considerando las ventajas y efectos adversos del uso de ciertos dispositivos
de ayuda a la movilidad presentados anteriormente, en esta sección se dedica una
atención especial a los estudios de caracterización de parámetros de la marcha
humana con andadores.
Ishikura estudia en [93] la relación del peso soportado por el andador en
función del ángulo de flexión de la cadera. Para ello, utiliza un andador con
apoyos de antebrazo y mano y una plataforma de fuerzas instalada en el suelo
con el fin de medir las fuerzas de reacción durante la marcha. Variando la altura
del dispositivo se consiguen los distintos ángulos de la cadera. Los experimentos
son realizados con 30 sujetos adultos (15 hombres y 15 mujeres) sin patoloǵıas
relacionadas con la marcha.
Se observa un cambio en la forma de la fuerza de reacción al caminar con
andador. En la marcha sin andador la componente vertical de la fuerza de reacción
en el suelo tiene la forma presentada en la figura 2.10. El primer pico corresponde
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a la aceptación de la carga y supera el valor del peso del sujeto indicando que
hay una aceleración hacia arriba del cuerpo. A continuación, ocurre la flexión de
la rodilla en la fase de apoyo medio, y se observa una descarga de la plataforma
pasando por debajo del peso del sujeto indicando una aceleración hacia abajo del
cuerpo. Finalmente ocurre el segundo pico superior al peso del sujeto indicando
el fin de la fase de apoyo en la cual una vez más hay una aceleración del centro
de masas del sujeto en la dirección vertical positiva.






















  Peso sujeto
Figura 2.10: Forma t́ıpica de las fuerzas de reacción en el suelo durante la marcha
normal.
En el caso del estudio de la marcha con andador presentado por Ishikura, se
observa una disminución de este doble pico asociada al grado de flexión de la
cadera (ver figura 2.11). El autor relaciona este cambio con dos razones principa-
les. La primera es la restricción impuesta al movimiento del centro de gravedad
del sujeto al caminar con andador, es decir, como el sujeto está apoyado sobre
la estructura, hay un menor desplazamiento vertical del centro de gravedad del
sujeto.
La segunda es debida a la disminución de la velocidad de marcha al utilizar
el andador. Como el sujeto camina a menor velocidad, los movimientos verticales
del centro de gravedad tienen menor aceleración disminuyendo en amplitud el
valor del doble pico de las fuerzas de reacción del suelo. Sin embargo, el autor no
realiza ninguna medida cinemática del usuario, dificultando la comprobación de
las dos razones propuestas.
James W. Youdas realiza un estudio similar al presentado por Ishikura ana-
lizando la capacidad de sujetos sanos de disminuir la carga en los miembros
inferiores a través del uso de distintos dipositivos de ayuda (bastón, muleta y
andador), [94]. Este autor obtiene resultados equivalentes a los de Ishikura, [93],
e igualmente no presenta ningún tipo de medición cinemática para justificar los
resultados.
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Figura 2.11: Valores obtenidos por Ishikura en los experimentos de marcha con
andador a distintos niveles de flexión de cadera.
Tine Alkjaer presenta en [95] un estudio mucho más completo realizado con
andadores convencionales de tipo rollator con manillares. En este estudio, se han
analizado siete sujetos del sexo femenino sin patoloǵıas. La dinámica y cinemáti-
ca en el plano sagital de las articulaciones del tobillo, rodilla y cadera fueron
calculadas. Adicionalmente, se hizo un estudio de la articulación de la cadera en
el plano frontal.
Para el estudio se hizo uso de un sistema de fotogrametŕıa y dos plataformas de
fuerza instaladas en un laboratorio de análisis de movimiento. Quince marcadores
fueron ubicados en los usuarios según la distribución descrita por Vaughan en [73]
y estos debeŕıan caminar por el laboratorio con y sin el andador. Para evitar que
las ruedas del andador tocasen las plataformas de fuerza se instalaron dos railes
para guiar las ruedas. El andador utilizado es un dispositivo convencional no
modificado, de manera que ningún sensor fue instalado en el andador.
Como resultado, se aprecia, por un lado, una mayor descarga en los exten-
sores de las articulaciones del tobillo y rodilla, además de una mayor flexión de
la cadera y una menor dorsiflexión y flexión de las articulaciones del tobillo y
rodilla respectivamente. Por otro lado, se observa un aumento en la flexión de la
cadera contribuyendo al aumento del momento en esta articulación. Por ello, el
autor indica que no se observa, de manera global, una descarga en los miembros
inferiores.
Sobre la caracterización de la biomecánica en miembros superiores en marcha
asistida por andadores se cuenta con una cantidad menos significativa de traba-
jos. Aunque en muchos dispositivos se utilizan sensores de fuerza para el guiado
del dispositivo, en general ha habido menos interés en describir los parámetros
cinemáticos y cinéticos durante la marcha asistida.
En el caso del trabajo presentado por Bachschmidt en [90], se instalan doce
galgas extensométricas en los manillares de un andador convencional de cua-
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tro patas con la finalidad de caracterizar las fuerzas y momentos aplicados por
el usuario sobre la estructura durante la marcha con andador. Adicionalmente,
parámetros cinemáticos de los miembros superiores son adquiridos con un sistema
de fotogrametŕıa infrarroja dotado de seis cámaras. Los momentos internos en las
articulaciones de la muñeca, codo y hombro en los tres planos cĺınicos (sagital,
frontal y transversal) son estimados utilizando el método de la dinámica inversa.
Siete sujetos de edad media de 27 años y sin ningún tipo de patoloǵıas par-
ticipan en los experimentos. Se han realizado experimentos a distintos niveles
de apoyo - 0%, 10%, 50% del peso del cuerpo. Una salida de sonido indicaba
al sujeto si el nivel de descarga parcial del peso era inferior o superior a ciertos
umbrales en cada caso. Cada sujeto debeŕıa seguir un determinado protocolo,
pasando por un pasillo de 10 m sin y con andador descargando el peso según los
niveles propuestos. A cada nivel de descarga y en marcha libre sin andador, cada
sujeto debeŕıa realizar tres experimentos válidos. De esta manera se ha realizado
la caracterización cinemática y cinética de los miembros superiores en marcha
con andador de cuatro patas.
En lo que se refiere a los andadores tipo rollator se encuentra en la literatura
el trabajo presentado por Alwan en [96]. En este trabajo, los autores presentan un
análisis de las fuerzas y momentos aplicados en los manillares del andador MARC
Smart Walker utilizando estos para estimar ciertos eventos de la marcha. Para
ello, utiliza un sistema de fotogrametŕıa con el cual determina los instantes del
contacto del talón y el despegue de puntera. Estos eventos caracterizan el inicio
de las fases de apoyo y oscilación. Además, se estima la duración de zancada, los
intervalos de apoyo doble y sencillo. La idea es, de alguna forma, elaborar una
herramienta de análisis in situ de la marcha, proporcionando la posibilidad de
evaluar parámetros básicos temporales de la marcha humana asistida durante el
uso cotidiano.
De esta manera, se realizan experimentos con quince sujetos sanos en cinco
escenarios distintos: andando en ĺınea recta y con giros a la derecha e izquierda con
dos inclinaciones distintas. Para la adquisición de fuerzas y momentos aplicados
sobre el andador, se hace uso de dos sensores de seis grados de libertad (US120-
160, ATI Industrial Automation). Para la adquisición de la cinemática de los
miembros inferiores, se hace uso de un sistema de fotogrametŕıa infrarroja y
marcadores posicionados en los pies de los 22 sujetos y sobre la estructura del
andador.
Los errores en la estimación de los distintos parámetros propuestos en [96] se
encuentran en la tabla 2.1.
2.4.4. Conclusiones preliminares y parámetros a estudiar
Como se observa de la exposición de trabajos presentada, en lo que se refiere
al estudio y la caracterización de la marcha humana con andadores, no hay una
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Tabla 2.1: Determinación de instantes y eventos de la marcha humana utilizando
sensores de fuerza presentado por Alwan.
Evento/Parámetro Error temporal [%]
Contacto del talón (5, 27 ± 3, 66)%
Despegue de puntera (5, 18 ± 2, 75)%
Duración de zancada (5, 86 ± 2, 49)%
Apoyo sencillo (5, 24 ± 2, 29)%
Apoyo doble (4, 34 ± 2, 13)%
gran diversidad de estudios en la literatura. Además, los estudios encontrados se
centran en partes puntuales del proceso de marcha con andador, evidenciando la
necesidad de una caracterización más completa de más parámetros del ciclo de
marcha con el mismo andador, con el fin de obtener una caracterización completa
del proceso. De esta manera, se observa la necesidad del estudio de la marcha
humana con andador para caracterizar con el mismo dispositivo los siguientes
parámetros:
1. Cinemática en miembros inferiores. Basándose en los mismos criterios pre-
sentados por Winter, obtener los parámetros espacio temporales de la mar-
cha humana y los ángulos en las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo.
2. Cinética en los miembros inferiores. Del mismo modo, calcular los momentos
en las articulaciones de cadera, rodilla y tobillo. Además, se considera de
interés realizar un estudio de las fuerzas de reacción en el suelo durante la
marcha asistida por andadores.
3. Interacción en miembros superiores y tronco. Completando el modelo con-
vencional de la marcha humana, es interesante conocer las fuerzas de in-
teracción entre sujeto y andador en el caso de la marcha asistida, aśı como
el significado de las mismas identificando apoyos, posturas, gestos y ciertos
eventos de la marcha humana.
4. Detección de las fases de marcha. Utilizando sensores instalados en el dispo-
sitivo es interesante obtener de modo continuo los parámetros caracteŕısti-
cos de las fases de apoyo y oscilación durante el ciclo de marcha para conocer
la situación del sujeto en todos los instantes.
Con la excepción de la cinética articular, que requiere la construcción de mo-
delos biomecánicos complejos, fuera de los objetivos de este trabajo, se abordarán
todos los temas presentados anteriormente en esta tesis doctoral. Para ello, en
la sección siguiente, se presenta el proyecto SIMBIOSIS que trata del desarrollo
de un sistema de estudio, caracterización y asistencia a la marcha humana con
andador.
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2.5. Proyecto SIMBIOSIS. Plataforma para caracteriza-
ción y asistencia a la marcha
2.5.1. Antecedentes y objetivos del proyecto
En el Caṕıtulo 1 se han presentado algunos de los andadores inteligentes más
importantes encontrados en la literatura. El considerable número de grupos de
investigación en Europa, Estados Unidos y Japón que dedican ĺıneas de investi-
gación al desarrollo de este tipo de dispositivos de ayuda a la movilidad evidencia
la relevancia del tema en la actualidad. Como se ha mencionado anteriormente,
los trabajos abordados por los andadores presentados anteriormente se centran
principalmente en aspectos de navegación y guiado asistido, prestando menos
atención a los temas relacionados con la descarga parcial del peso y la estabilidad
durante la marcha y, sobre todo, a la utilización de distintos canales de comuni-
cación hombre-maquina. Del mismo modo, el estudio y la caracterización de la
marcha con andadores no son temas abordados por la mayoŕıa de los proyectos
de investigación.
De esta manera, el andador propuesto en el proyecto SIMBIOSIS, que será pre-
sentado en esta sección, está enfocado, por un lado, al confort, la seguridad y
estabilidad durante la marcha junto a la reducción de la enerǵıa de empuje. Esto
se propone a través del desarrollo de una interfaz multimodal y de la fusión sen-
sorial de subsistemas responsables de la adquisición e interpretación de acciones
o posturas adoptadas en la marcha tanto con los miembros inferiores como con
los superiores. Se pretende aprovechar las ventajas de los andadores (estabilidad
lateral, aumento de la base de soporte, descarga parcial del peso) y minimizar las
desventajas de los andadores convencionales tipo Rollator a través del control del
movimiento de las ruedas del mismo, disminuyendo el riesgo de cáıdas, añadiendo
plataformas para el soporte parcial del peso del usuario, con el fin de extender el
potencial uso de este tipo de andadores a más personas con distintas patoloǵıas
sin comprometer los patrones naturales de la marcha humana.
Aśımismo, de los estudios realizados en el Grupo de Bioingenieŕıa, surgió la
necesidad de conocer en detalle el proceso de la marcha humana asistida por
andadores para mejor adaptar el dispositivo a las necesidades del usuario.
Ciertos aspectos relacionados con las ayudas f́ısicas que se han indicado an-
teriormente fueron contemplados en el proyecto preliminar “Andador Pseudo-
robótico de Alta Seguridad (ASAS)”, un andador activo para la rehabilitación y
el mantenimiento de la movilidad natural desarrollado por el Grupo de Bioinge-
nieŕıa del IAI - CSIC, [97], véase la figura 2.12.
Este andador es una modificación de un producto comercial. Las mejoras
pasivas adoptadas se basaron en modificar la estructura general consiguiendo la
ampliación de la anchura de la base, la adición de apoyos para los antebrazos y
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la instalación de los elementos de mayor peso en la parte inferior del dispositivo.
Estas modificaciones mejoraron la estabilidad durante la marcha. Además, se
han incorporado motores en las ruedas traseras con cierto control de velocidad.
Estos motores son controlados a través de dos pulsadores instalados uno en cada
manillar del andador a la altura del dedo pulgar.
Figura 2.12: Andador Pseudorobótico de Alta Seguridad (ASAS).
Aunque los resultados obtenidos en la validación cĺınica del Proyecto ASAS
fueron bastante satisfactorios, [98], el dispositivo presenta carencias principal-
mente en lo que se refiere a la interfaz con el usuario. En realidad, cada pulsador
comanda el motor correspondiente del mismo lado, es decir, por ejemplo al pul-
sar el botón de la mano derecha, el motor de la rueda derecha se activa. De esta
manera, para moverse en ĺınea recta, el usuario debe mantener presionados los
dos botones durante todo el tiempo. Para realizar una curva, debe presionar úni-
camente uno de ellos. Este sistema no es natural y requiere cierto entrenamiento
por parte del usuario.
De esta manera, como una evolución del proyecto ASAS se ha propuesto el
proyecto SIMBIOSIS - “Plataforma multisensorial biomecánica de cooperación
predictiva hombre-máquina en robots móviles de servicios. Desarrollo de una
aplicación de asistencia personal de ayuda a la movilidad”.
En dicho proyecto se trata de estudiar e implementar un nuevo sistema de
guiado del andador mediante una interfaz multimodal. Esta interfaz engloba el
desarrollo y la adaptación de una serie de sensores biomecánicos para identificar
ciertas posturas, gestos e intenciones para construir una plataforma de mando y
control de robots en general. El proyecto se orienta al guiado asistido de robots
aplicándose en particular a un andador robotizado para ayuda a personas con
movilidad reducida.
Además, en esta tesis doctoral, de forma complementaria a lo propuesto en
el proyecto en cuestión, se pretende generar conocimiento relativo al proceso de
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la marcha humana con andadores, obteniendo un modelo descriptivo de dicho
proceso.
En este contexto, las interfaces multimodales proponen una estrategia de com-
binación de los diversos canales en los distintos niveles de interacción hombre-
máquina, generando sistemas naturales de comunicación y más robustos, con
mejor comprensión del fenómeno fisiológico a través del empleo de técnicas de
fusión de datos, [72].
Mediante el Proyecto SIMBIOSIS se pretende generar nuevos conocimientos
y desarrollar técnicas innovadoras, poniendo a punto nuevos sensores y sistemas
de mando de robots al tiempo de resolver una aplicación de ayuda a personas con
ciertas dependencias.
Se trata de estudiar y diseñar un sistema no autoportado intuitivo de coope-
ración hombre-robot aprovechando las capacidades naturales de expresión e in-
tención de posturas y evoluciones de las propias extremidades inferiores de la
persona.
Para este propósito se han desarrollado e integrado en una plataforma una
serie de sensores propioceptivos tanto autoportados sobre las mismas estructuras
corporales como otros externos circundantes a la persona situados sobre el pro-
pio robot o instalados en el entorno. Además, se ha utilizado el laboratorio de
análisis de movimiento del Grupo de Bioingenieŕıa (IAI-CSIC) para la obtención
de parámetros de la marcha humana. De esta forma, tal como se presentará en
los caṕıtulos que siguen, se ha obtenido información de la interacción hombre-
máquina en miembros superiores e inferiores y sus evoluciones y, de un modo
predictivo, se realiza la estimación de las intenciones de movimiento mediante la
medida de fuerzas asociadas a estas intenciones.
Los datos obtenidos son procesados de un modo integrado en una arquitectura
electrónica sirviendo de base para el guiado del sistema por accionamiento de dos
motores instalados en las ruedas traseras.
2.5.2. Consideraciones sobre el andador seleccionado y las modifica-
ciones mecánicas
En el proyecto SIMBIOSIS, aśı como en el proyecto ASAS, se ha utilizado
un andador tipo rollator. Aunque la decisión de utilizar dicho tipo de andador
parezca elemental por la similitud con un robot móvil, hay que tener en cuenta
otras consideraciones:
Pauta de marcha. De manera intuitiva y considerando las ponderaciones
presentadas en las secciones anteriores (2.4.1 y 2.4.2), el hecho de no tener
que levantar el dispositivo, hace que la pauta de marcha sea más natural y
se aproxime a la marcha no asistida.
2.5. PROYECTO SIMBIOSIS. PLATAFORMA PARA CARACTERIZACIÓN Y ASISTENCIA A LA MARCHA 71
Estabilización biomecánica. En el caso de los andadores rollator, siempre
hay contacto del andador con el suelo, manteniendo la base de soporte siem-
pre amplia y permitiendo el mayor movimiento del CoM. Adicionalmente,
el hecho de no tener que levantar el dispositivo no genera los momentos en
los hombros que podŕıan llevar a la perturbación del CoM, anteriormente
descrita en la sección 2.4.1.
Tiempo de reacción. Como se ha presentado anteriormente, en [84] se ob-
serva una reducción del tiempo de reacción a est́ımulos externos al utilizar
un andador rollator frente a un andador estándar.
Consumo energético. En el estudio presentado en [99], se ha observado una
reducción del 50% del consumo energético al usar un andador rollator frente
a un andador convencional de cuatro patas.
Del mismo modo, hay que considerar las desventajas de los andadores rolla-
tor. En lo que se refiere a la estabilización biomecánica, el hecho de tener cuatro
ruedas libres puede ser prejudicial para sujetos que necesitan apoyar una par-
te considerable del peso sobre la estructura del andador. Por esta razón, para
mejorar la estabilidad en la marcha, en los andadores ASAS y SIMBIOSIS se
han integrado motores de corriente continua (CC) que permiten el control del
movimiento (y frenado) del dispositivo.
Además, se han reemplazado los convencionales apoyos en manos por dos
plataformas de apoyo de manos y antebrazo, lo que permite una mayor descarga
parcial del peso del usuario sobre la estructura del andador. Esto permite, a su
vez, la disminución de la carga en los miembros inferiores y extiende el uso del
dispositivo a sujetos con problemas de debilidad muscular, dolores articulares y
lesiones. Al mismo tiempo, se consigue reducir la longitud de los apoyos del tronco
y disminuir en buena medida los movimientos descontrolados de la articulación
más débil y distante del tronco, la muñeca.
2.5.3. Elaboración de una arquitectura modular de adquisición y pro-
cesamiento de datos
Para la obtención de un sistema modular de medida, hace falta la elaboración
de una arquitectura electrónica con posibilidades de comunicación con sistemas
de medida diversos. Además, es importante la utilización de una herramienta de
fácil programación reduciendo el tiempo de prototipado.
Considerando los sistemas de adquisición y análisis de movimiento adquiridos
por el Grupo de Bioingenieŕıa se ha elaborado la arquitectura electrónica del
andador SIMBIOSIS. Estos sistemas son:
Un laboratorio de análisis del movimiento desarrollado por BTS Bioengi-
neering dotado de seis cámaras CCD sensibles a la radiación infrarroja con
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sus respectivos iluminadores IR, para análisis y reconstrucción del movi-
miento en tres dimensiones. Además, este sistema está equipado con dos
plataformas de fuerzas para el análisis dinámico inverso de la marcha y
un sistema inalámbrico de adquisición de electromiograf́ıa para el estudio
de la activación muscular durante el movimiento. El laboratorio de análi-
sis de movimiento puede ser sincronizado con sistemas externos a través
de señales digitales y puede adquirir datos analógicos utilizando entradas
conectadas a una tarjeta de adquisición. En el caso concreto de estudio de
marcha humana, hay algoritmos de cálculo de los principales parámetros
cinemáticos y cinéticos de la marcha a través de la adquisición simultánea
de posición de marcadores ubicados según el protocolo de Davis, [100], y
fuerzas de reacción con el suelo.
Un sistema de sensores inerciales fabricados por Technaid S.L., spin-off del
Grupo de Bioingenieŕıa. Este sistema está compuesto por siete sensores
dotados de acelerómetros, giroscopios y magnetómetros tridimensionales
conectados a un concentrador que se comunica con un ordenador central a
través de conexión Bluetooth o un puerto USB.
Además de estos dos sistemas, se previó la instalación de sensores tridimen-
sionales de medición de fuerza en los apoyos de antebrazo del dispositivo, de un
sistema ultrasónico para la determinación de la posición relativa entre usuario y
andador, de encoders para la detección del movimiento del andador en el plano
x− y y motores de tracción en las ruedas traseras (figura 2.13). Además, el siste-
ma se integra en un laboratorio de análisis del movimiento a través de un enlace
inalámbrico de sincrońıa.
El sistema embarcado de adquisición y control debeŕıa funcionar en tiempo
real. Para ello se ha utilizado el conocimiento del grupo en proyectos anteriores
en los cuales se ha utilizado la Toolbox Real-Time Workshop de MATLAB que
permite la creación de sistemas de tiempo real a partir de bloques de SIMULINK.
De esta manera, se puede desarrollar una aplicación completa, incluyendo el pro-
grama que será ejecutado en tiempo real, con bastante velocidad, aprovechando
todas las herramientas de análisis de datos ya incorporadas en MATLAB. Aśı,
el desarrollador del sistema puede abstraerse del problema de programación y
centrarse en el desarrollo y experimentación de conceptos. De este modo se ha
construido la arquitectura electrónica para ser embarcada que se presenta en la
figura 2.14.
El sistema está compuesto por dos elementos de procesamiento principales. El
primero es un PC portátil convencional sin ninguna modificación especial, modelo
ThinkPad Z61m de Lenovo. El segundo es una Unidad Central de Procesamiento
(CPU) del fabricante Seco, modelo M585R. Se trata de una CPU del estándar
PC/104-Plus plataforma Intel Celeron de 650 MHz, con 128 MB de RAM y 32
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Figura 2.14: Arquitectura electrónica desarrollada.
MB de FLASH-IDE. Esta arquitectura mixta basada en un PC/104 y en un PC
convencional, representado por un ordenador portátil se debe a algunos factores:
la conectividad USB/Bluetooth del sistema de sensores inerciales que no es
compatible con las herramientas de tiempo real de MATLAB utilizadas;
la limitación del almacenamiento en tiempo real de las señales (para el
estudio posterior) adquiridas con el PC/104 a un buffer de adquisición. En
el sistema propuesto, las señales son enviadas por red y almacenadas en el
portátil sin comprometer el funcionamiento en tiempo real del sistema;
el control, a través de conexión remota inalámbrica, del portátil de todo el
sistema durante la adquisición;
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el aumento de la capacidad computacional del sistema, posibilitando la
implementación de algoritmos complejos en tiempo real;
posibilidad de utilización de otros programas en paralelo con el sistema de
tiempo real ejecutado en el PC/104, dando lugar a un sistema más universal
y ampliando las posibilidades de comunicación con otros sistemas existentes.
Esta arquitectura tiene por finalidad crear una plataforma de experimenta-
ción y validación de estrategias de control que pueda ser adaptada en trabajos
futuros posteriores a esta tesis doctoral. Como se puede ver en la figura 2.14 se ha
elaborado un enlace de sincrońıa inalámbrica que conecta el sistema de tiempo
real instalado en el PC/104 con el laboratorio de análisis de movimiento. Se han
realizado dos placas electrónicas para el env́ıo de la señal de sincrońıa en tiempo
real y la recepción de esta señal a través de una de las entradas de la placa de
adquisición del ordenador central del laboratorio de análisis de movimiento.
El sistema tiene además la posibilidad de conexión de sistemas de sensores
y actuadores embarcados en el andador a través de una tarjeta de adquisición
(estándar PC/104) del fabricante Diamond Systems Corporation, modelo DMM-
32X-AT. Esta tarjeta posee canales de entrada/salida digitales (3 puertos de 8
bits) y analógicas (32 single-ended) de 16 bits con autocalibrado.
Para la programación del sistema PC/104-Plus y comunicación con el portátil
durante la adquisición se utiliza una tarjeta de red del fabricante Advantech,
modelo PCM-3663.
Finalmente, para la alimentación del sistema ha sido desarrollada una fuente
personalizada alimentada por una bateŕıa de 12V 9Ah, con salidas de 5V 16A
basada en el convertidor de Texas Instruments PTH08T220W.
De esta manera, para la caracterización de los parámetros de la marcha hu-
mana con andador presentados en la sección 2.4.4, se ha diseñado un dispositivo
capaz de incorporar sensores y ser sincronizado con sistemas externos, ampliando
su uso a otros ámbitos de investigación.
2.6. Conclusiones
En este caṕıtulo se ha presentado el modelo de la marcha humana universal-
mente aceptado, con sus principales parámetros, aśı como la metodoloǵıa expe-
rimental utilizada para estimación de estos parámetros. En cuanto al estudio y a
la caracterización de la marcha asistida, se ha constatado la escasez de trabajos
cient́ıficos en la literatura, especialmente en lo que se refiere a la caracterización
de la marcha humana con andadores. Ello ha determinado el hecho de abordar
en esta tesis doctoral ciertos temas de investigación de interés para la obtención
de una descripción más detallada del proceso de marcha asistida por andadores.
Estos temas se concretan en los siguientes:
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Caracterización de parámetros cinemáticos (espacio-temporales y articula-
res) en miembros inferiores.
Caracterización de parámetros en las fuerzas de reacción en el suelo durante
la marcha asistida.
Modelado de las fuerzas de interacción entre usuario y andador, aśı como sus
evoluciones temporales, con el fin de extraer parámetros relacionados con
la marcha y fenómenos transitorios debidos a posturas y gestos adoptados
durante la conducción del dispositivo.
Estimación de las fases y subfases de la marcha a partir de la interacción
de fuerzas y de la evolución temporal de los miembros inferiores del sujeto
respecto al andador.
Para la realización de los estudios presentados en los caṕıtulos subsiguientes,
se ha presentado el proyecto SIMBIOSIS, marco de trabajo de esta tesis docto-
ral. En este contexto, se ha introducido el origen del proyecto, su objetivo y su
metodoloǵıa. Aśımismo, se presenta el sistema electrónico básico embarcado para
la adquisición de datos y control del dispositivo junto con la plataforma global de
experimentación que se compone de sistemas de medida instalados en el andador,
en el sujeto y en el entorno.
Aśı, en los caṕıtulos que siguen, se presentará, por un lado (Caṕıtulo 3),
una metodoloǵıa para la obtención y el análisis de parámetros de marcha con
andador y, por otro, en el Caṕıtulo 4, se hará el estudio y la caracterización de




la marcha con el andador
SIMBIOSIS
3.1. Introducción
Como se ha discutido en caṕıtulos anteriores, las patoloǵıas que afectan a
la movilidad representan un problema importante para las personas con disca-
pacidad, influyendo negativamente en su autonomı́a. De esta manera, el soporte
parcial del peso, la estabilidad lateral, el aumento en el equilibrio, entre otros
aspectos clave para la marcha estable de estas personas, son proporcionados por
diversos tipos de elementos de ayuda a la movilidad.
Sin embargo, especialmente en el caso de los andadores (considerando toda su
diversidad de tipos), la literatura carece de estudios completos sobre los efectos
de su uso en la marcha de sujetos tanto sanos como con discapacidad. Aśı como
Prince presenta en [6] un estudio de los parámetros normales de la marcha en
personas mayores con la finalidad de establecer una base de datos de comparación
para los que necesitan atención o cuidado especial, aqúı se busca obtener estos
mismos patrones de referencia para la marcha normal con andadores. Aśı se puede
generar una base de datos para comparar con los usuarios con marcha patológica
en estudios futuros.
Otros investigadores importantes de este área, Murray, [70], y Drillis, [69],
también destacan la importancia de conocer en detalle los distintos parámetros
de la marcha normal con el propósito de entender las causa o los efectos de ciertas
patoloǵıas o anomaĺıas de la marcha humana.
De esta manera, en este caṕıtulo se presenta un estudio de los parámetros de
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la marcha humana con sujetos sanos en experimentos realizados con el andador
SIMBIOSIS. Tras la discusión inicial del protocolo de experimentos utilizado en
este caṕıtulo, se hace el análisis de la marcha humana asistida considerando los
parámetros cinemáticos y cinéticos.
3.2. Protocolo y sistema de adquisición y análisis de mo-
vimiento
Para los estudios realizados en este caṕıtulo se ha empleado el sistema de análi-
sis de movimiento de BTS Bioengineering presentado con anterioridad además
de las plataformas de medición de fuerzas de reacción tridimensionales.
De esta manera, las seis cámaras son utilizadas para la obtención de la posi-
ción tridimensional de marcadores pasivos posicionados sobre el cuerpo del sujeto
según el protocolo de Davis, [100], durante los experimentos. A partir de la posi-
ción de estos marcadores y haciendo uso de un modelo biomecánico, se reconstruye
de manera digital la orientación y demás variables biomecánicas de los segmentos
del cuerpo humano.
Combinando la información cinemática obtenida con los datos adquiridos de
las plataformas de fuerza, se podŕıan obtener los parámetros cinéticos en cada
articulación.
Aunque no se utilice en el presente trabajo, al análisis cinemático y cinéti-
co se puede añadir datos obtenidos con un sistema portátil de adquisición de
señales electromiográficas y estimar la fuerza realizada en los grupos musculares
involucrados en la marcha humana.
3.2.1. Diseño y preparación de los experimentos
Antes de empezar con la medición y la realización de los experimentos, se
debe medir los parámetros antropométricos e introducirlos en el sistema. Para el
modelo utilizado, se deben realizar las siguientes medidas (véase la figura 3.1):
peso y altura;
longitud de las piernas
anchura y altura de la pelvis
diámetro de las rodillas y de los tobillos
Una vez realizadas las mediciones se procede a la colocación de los marca-
dores, que son esferas cubiertas con un material reflectante a la luz infrarroja.
El posicionamiento de marcadores (figura 3.2) se hace siguiendo el protocolo de
Davis, [100], según indica el fabricante del sistema de análisis de movimiento. Aśı,
los marcadores utilizados y su posición en el cuerpo son:
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Figura 3.1: Detalle de las mediciones realizadas con cada sujeto en la preparación
de los experimentos.
Hombros (tres marcadores). Un marcador en cada acromion y uno en la
séptima vértebra cervical (C7).
Pelvis (tres marcadores). Un marcador en la cresta iĺıaca derecha, uno en
la izquierda y uno en la espalda, en el sacro.
Muslo (tres marcadores). En cada pierna se posiciona un marcador en el
trocánter mayor, en el cóndilo lateral y un tercer marcador con una varilla
alineado con los dos marcadores anteriores.
Espinilla (tres marcadores). Un marcador en la cabeza de la f́ıbula, uno en
el maleolo lateral y el tercer marcador con una varilla alineado con los dos
marcadores anteriores.
Pies (dos marcadores). Un marcador en la articulación del quinto metatarso
y otro en el talón.
El último paso de la preparación de los experimentos es el calibrado del siste-
ma. Este proceso consiste en la definición de los ejes x, y, z y el origen del espacio
de trabajo, el cálculo del error dentro del volumen de trabajo y la posición de
las plataformas de fuerza. Esto se hace utilizando un accesorio del sistema que
consiste en tres varillas ortogonales entre śı con marcadores.
Para la definición de los ejes y del origen del espacio de trabajo, se posiciona el
accesorio de calibración en el centro del laboratorio indicando con la varilla del eje
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Figura 3.2: Posicionamiento de los marcadores en los experimentos.
x, la dirección de avance. Para establecer el volumen de trabajo y estimar el error
dentro del mismo, se utiliza la varilla correspondiente al eje z, moviendo la misma
por el espacio de trabajo. Finalmente, se realiza el registro de las posiciones de
las plataformas de fuerza con las varillas correspondientes a los ejes x e y (ver
figura 3.3).
Figura 3.3: Proceso de calibración del sistema de análisis de movimiento.
3.2.2. Adquisición, preparación de datos y análisis de los experimentos
Una vez finalizada la preparación de los experimentos descrita anteriormente,
se hacen los experimentos. Inicialmente, se toma un experimento estático de cinco
segundos de duración con el sujeto posicionado sobre una de las plataformas de
fuerza.
A continuación se realizan los experimentos de marcha. En estos, el sujeto
debe caminar por el laboratorio pisando con un pie en cada una de las plata-
formas de fuerza. De acuerdo con el análisis que se quiera realizar, se hacen las
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repeticiones debidas.
Para evitar el efecto conocido como aiming, [101], que consiste en el ajuste
de la longitud de un paso para pisar la plataforma de fuerzas, se instruye a los
sujetos a no mirar hacia abajo durante los experimentos. A parte de esto, no
se realiza ningún tipo de indicación de la velocidad de marcha a los sujetos, de
manera que estos eligen de manera libre la velocidad de marcha. Incluso en los
experimentos de velocidad de marcha lenta, la única instrucción que se ofrece
al usuario es de caminar a velocidad lenta, sin indicar o limitar esta de ninguna
manera.
Una vez realizados todos los experimentos, se hace la asignación de nombres
a los marcadores en el programa de seguimiento (tracking). Finalmente, se inicia
el análisis de los datos utilizando todos los datos obtenidos anteriormente. La
figura 3.4 presenta un ejemplo de un experimento realizado.
realización de experimentos
asignación de marcadores                  reconstrucción del modelo
Figura 3.4: Posicionamiento de los marcadores en los experimentos.
3.2.3. Consideraciones sobre los experimentos de marcha con andador
El análisis biomecánico de la marcha humana no asistida es algo muy exten-
dido actualmente en la literatura. Aunque se encuentren distintos protocolos y
sistemas de adquisición, los estudios realizados en los distintos grupos de investi-
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gación pueden ser comparados debido al establecimiento de conductas comunes
en el proceso de experimentación.
Sin embargo, en el caso de la marcha asistida, debido a los distintos tipos de
dispositivos y a las variaciones dentro de cada uno, las normas o conductas de
experimentación no siempre están expĺıcitamente definidas. Más espećıficamente
en el caso de la marcha asistida por andadores, la gran mayoŕıa de los estudios
se realizan con los andadores convencionales tipo rollator con apoyos en manos.
En este caso, se define, por ejemplo, la altura de los manillares, [95], con el fin de
buscar un estándar para la experimentación.
En el caso del andador utilizado en este trabajo, ante la ausencia de directrices
aceptadas, se ha definido un protocolo espećıfico de experimentación. El primer
parámetro de interés es la velocidad de la marcha. Se ha establecido que el usuario
debe caminar a su velocidad natural de marcha cuando utilice el dispositivo de
manera que no se ofrece al usuario ningún tipo de indicación de la velocidad. Esto
se debe al hecho de que se desea conocer cual es la velocidad de marcha natural
utilizando el andador desarrollado y, además, no se quiere forzar al usuario a
realizar un tipo espećıfico de marcha. Se busca aśı la comodidad del sujeto y la
obtención de patrones naturales de marcha.
Otro parámetro importante es la altura de los apoyos de brazos. Se ha esta-
blecido como punto de partida que la altura del apoyo de antebrazos debe ser
igual a la altura medida desde el codo del sujeto hasta el suelo. De esta mane-
ra, se sigue la indicaciones utilizadas en la literatura para otros tipos de ayudas
técnicas que indica que el usuario debe tener el tronco erguido, [95, 94]. En el
caso de los experimentos realizados con el andador SIMBIOSIS, el sujeto estaŕıa
con el tronco erguido y con el ángulo de flexión de codo a 90 grados cuando se
encuentre apoyado sobre el dispositivo durante el reposo.
Habiendo definido los criterios presentados en esta sección, se han realizado
los distintos experimentos que son analizados y discutidos a continuación, com-
pletando la etapa del estudio biomecánico de la marcha humana no patológica
con el andador SIMBIOSIS.
3.3. Cinemática de miembros inferiores
Los estudios presentados en esta sección reúnen el análisis de los resultados
experimentales de la marcha asistida con andador y de la marcha humana libre.
De esta manera, se divide el estudio de la cinemática en miembros inferiores en dos
partes. La primera considera el análisis de los parámetros espacio-temporales de
la marcha humana. La segunda trata de los parámetros referentes a la cinemática
articular en tobillo, rodilla y cadera.
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3.3.1. Parámetros espacio-temporales de la marcha humana
En esta sección se presenta un análisis de los parámetros espacio-temporales
de la marcha humana. Se realiza una comparación de estos en la marcha asistida
y libre de para identificar las principales similitudes y diferencias. Para ello, se
han realizado experimentos de marcha en el laboratorio de análisis de movimiento
con siete sujetos (varones adultos) sin patoloǵıas relacionadas con la marcha.
Parámetros a evaluar
Los parámetros espacio-temporales de la marcha que serán analizados en este
estudio son, [76]:
Anchura de paso (AP). Medida en metros, la anchura de paso es la distancia
en el eje transversal entre la posición de los dos pies durante la marcha.
Normalmente, se utiliza como referencia el punto medio de cada talón para
realizar esta medida (figura 3.5).
Longitud de paso (LP) / zancada (LZ). Es la distancia horizontal en el plano
de progresión desarrollada en un paso. En otras palabras, es la distancia
medida en metros desde un determinado punto de un pie hasta el mismo
en el otro. Por ejemplo, la longitud del paso izquierdo seria medida desde
la posición de contacto del talón derecho hasta la posición de contacto
subsiguiente del talón izquierdo (figura 3.5). La longitud de zancada es la
distancia en la dirección de avance entre el contacto inicial de un pie y el
contacto inicial subsiguiente del mismo pie. Esta medida debeŕıa ser igual
para los dos pies incluso en la presencia de asimetŕıas de marcha si el sujeto
camina en ĺınea recta, [76]. En el caso de los experimentos realizados en este
caṕıtulo, en los cuales los sujetos no presentan marcha patológica, se puede
analizar solamente la longitud de zancada, toda vez que no hay diferencias
significativas en las longitudes de paso derecho e izquierdo.
Cadencia (CAD). Es la medida del número de pasos por unidad de tiempo.
Normalmente, es expresada en pasos por minuto [pasos/min]. La cadencia
natural o libre es la cadencia obtenida cuando se instruye a los sujetos a
andar de manera libre o natural.
Duración de la fase de apoyo (DAp). Medida en tiempo o en porcentaje del
ciclo de marcha, la duración de la fase de apoyo es el intervalo temporal
entre el contacto inicial del talón hasta el despegue de puntera que marca
el inicio de la oscilación. En este estudio se diferencia entre los pies derecho
e izquierdo, pero en algunos casos, se trabaja con el valor medio.
Duración de la fase de oscilación (DOsc). Igualmente medida en tiempo o
en porcentaje del ciclo de marcha, este parámetro es el intervalo temporal
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entre el despegue de puntera hasta el contacto inicial del talón subsiguiente
de un pie.
Duración del peŕıodo de doble apoyo (DDap). Este parámetro está definido
como el intervalo temporal en el cual los dos pies están en contacto con el
suelo simultáneamente durante la marcha. Esta medida puede ser expresada
en el unidades temporales o en porcentaje, considerando como el 100% el





















































Figura 3.5: Parámetros espaciales de la marcha.
En el estudio presentado en este trabajo, las medidas espaciales de la marcha
son normalizadas según la altura del sujeto (h). Es común la utilización de esta
normalización en la literatura con el fin de poder comparar los parámetros espa-
ciales de sujetos con alturas distintas. También se suele utilizar la normalización
de estos parámetros según la longitud de la pierna del sujeto. En [102] se defi-
ne una metodoloǵıa para escalar los diversos parámetros de la marcha según las
medidas del sujeto y ambas alternativas son válidas.
Otras medidas espacio-temporales pueden ser inferidas a partir de las medidas
presentadas, de manera que son parámetros dependientes y por esta razón su
análisis no es relevante. Por ejemplo, la velocidad media de la marcha se obtiene
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Resultados experimentales
En los experimentos, se han obtenido para cada uno de los siete sujetos en sus
nueve repeticiones una medida de los parámetros espacio-temporales descritos
anteriormente. En la tabla 3.1 se presentan el valor medio de los parámetros
espacio-temporales para cada uno de los sujetos, aśı como el valor medio para el
parámetro considerando todos los sujetos.
Validez de los datos experimentales
Para comprobar si los datos experimentales obtenidos en este trabajo se en-
cuentran en los rangos de normalidad que se obtienen en la literatura, se pre-
senta la tabla 3.2. En esta tabla se muestra una comparación de los parámetros
obtenidos en el estudio realizado en este trabajo y otros estudios de referencia
presentados por Winter y Hof en la literatura. Como no se presentan diferencias
significativas, se dan por válidos los experimentos de marcha libre y se utilizan
estos datos para comparar con los datos de la marcha asistida por el andador
SIMBIOSIS.
Cadencia, longitud de zancada y velocidad Como se puede observar en la
tabla 3.1 presentada anteriormente, hay una clara reducción en los parámetros
espaciales en la marcha asistida al compararse con la marcha libre a cadencia
preferida. Además, se observa una reducción de la cadencia de marcha preferida
con el andador.
En lo que se refiere a los parámetros temporales, se observa una reducción
de la fase de oscilación acompañada del aumento de las fases de apoyo y doble
apoyo.
Las relaciones entre velocidad, cadencia, longitud de zancada, duración de
la fase de apoyo y doble apoyo en la marcha libre han sido documentadas en
la literatura, [104, 105, 70, 69]. Considerando que la velocidad se obtiene del
producto de la cadencia y la longitud de zancada, estos tres parámetros están
fuertemente asociados, [101]. De esta manera, muchos estudios demuestran que
un aumento de la velocidad se logra con el aumento simultáneo de la cadencia
y de la longitud de zancada. Sin embargo, no se conoce si las relaciones entre el
aumento de la velocidad y la cadencia o la longitud de zancada se mantienen en el
caso de la marcha asistida. De esta manera se presentan en este trabajo resultados
experimentales para verificar cómo influye el hecho de llevar el andador en las
relaciones entre las principales variables espacio-temporales de la marcha humana.
Según se encuentra en la literatura, [106], existe una relación lineal, ecuación
3.2, entre la cadencia y la velocidad media de marcha. De esta manera, cinco de
los siete sujetos de los experimentos realizados fueron sometidos a experimentos
de marcha lenta no asistida con el fin de obtener datos para observar si hay






























































Tabla 3.1: Parámetros espacio-temporales de la marcha humana libre y asistida. Valores medios de experimentos.
Sujeto Tipo Prueba AP LZ CAD DAp der DAp izq Dosc der Dosc izq Ddap
[altura] [altura] [pasos/min] [%ciclo] [%ciclo] [%ciclo] [%ciclo] [%ciclo]
1 Libre 0,094 0,790 106,758 61,311 59,767 39,567 40,522 20,200
Andador 0,088 0,697 84,371 63,011 62,422 37,956 38,989 24,389
2 Libre 0,090 0,745 109,958 59,656 59,244 38,356 38,867 20,967
Andador 0,085 0,666 80,453 59,856 60,567 39,163 38,556 21,656
3 Libre 0,083 0,807 103,166 59,800 61,580 39,940 37,820 21,300
Andador 0,075 0,712 91,381 61,543 63,971 37,700 36,186 25,371
4 Libre 0,121 0,799 105,036 62,160 62,560 38,320 37,760 24,380
Andador 0,097 0,679 91,748 63,160 62,680 35,660 35,840 27,320
5 Libre 0,092 0,756 101,014 61,286 60,657 38,986 38,686 22,000
Andador 0,080 0,691 80,706 61,589 60,667 38,567 36,963 22,844
6 Libre 0,084 0,773 112,030 57,711 59,400 41,722 40,000 17,744
Andador 0,081 0,668 76,426 59,429 62,471 38,957 39,586 21,271
7 Libre 0,085 0,707 101,237 60,433 61,744 39,589 38,867 21,744
Andador 0,074 0,642 82,094 62,856 63,111 36,689 36,800 26,322
Media Libre 0,093 0,768 105,600 60,337 60,708 39,497 38,932 21,191
±0,013 ±0,035 ±4,242 ±1,462 ±1,291 ±1,163 ±1,029 ±2,002
Andador 0,083 0,679 83,883 61,635 62,270 37,813 37,560 24,168
±0,008 ±0,023 ±5,759 ±1,514 ±1,245 ±1,267 ±1,467 ±2,328
Relación Andador/Libre 89,37% 88,42% 79,43% 102,15% 102,57% 95,74% 96,48% 114,05%
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Tabla 3.2: Comparación de los datos obtenidos en los experimentos con los en-
contrados en la literatura.
Parámetro Winter, [76] Hof, [103] Estudio actual
Anchura de Paso - - 0,093·altura
Longitud de Zancada - 0,771·altura1 0,768·altura
Cadencia 107 pasos/min 111 pasos/min 105,6 pasos/min
Duración Apoyo 58% a 61% - 60,52%
Duración Oscilación 42% a 39% - 39,21%
Duración Doble Apoyo 16% a 22% - 21,19%
datos obtenidos en los experimentos y el ajuste obtenido considerando solamente
los datos de la marcha libre y todos los datos experimentales.
CAD[pasos/min] = α1 · Vmedia[m/s] + α0 (3.2)
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Marcha libre y asistida
Figura 3.6: Cadencia vs. velocidad media de marcha normalizada según la altura
del sujeto.
Se han obtenido, respectivamente para los datos de marcha no asistida y para
el conjunto de todos los datos experimentales, valores de α1 igual a 112,8266 y
110,9185; y α0 igual a 29,4720 y 30,8927.
1Hof presenta que la longitud de zancada (LZ) es 1,57 por la longitud de la pierna(lp). De
[77] se obtiene que la longitud de la pierna representa el 0,491 de la altura del sujeto (h). De
esta manera se obtiene la medida presentada LZ = 1, 57 · lp = 1, 57 · 0,491 · h
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A parte de este resultado, la correlación entre los datos de la marcha libre y
entre todos los datos experimentales no presenta alteraciones significativas. En
el caso de los experimentos realizados, se obtienen coeficientes de correlación de
Pearson2 iguales a 0,9782 y 0,9747 para los experimentos de marcha libre y con
todos los datos experimentales, respectivamente.
Los resultados indican que, en el caso de sujetos sanos, el hecho de llevar
el andador desarrollado en este trabajo no afecta la relación entre velocidad y
cadencia en la marcha.
Del mismo modo, se obtiene de la literatura que la longitud de zancada vaŕıa
de manera logaŕıtmica, véase la ecuación 3.3, con la velocidad media de marcha,
[106], o bien, acotando a una cierta franja de velocidades, esta relación puede
ser aproximada con una recta, [77, 101] cuya ecuación posee forma similar a la
presentada en el caso anterior, véase la ecuación 3.2. En la figura 3.7 se presenta la
relación entre la longitud de zancada normalizada y la velocidad media de marcha
en los experimentos realizados y ambos ajustes (logaŕıtmico y recta) considerando
ambos casos, la marcha libre y los datos de marcha libre y asistida.
LZ[h] = β1 · ln(Vmedia[h/s]) + β0 (3.3)
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Marcha Asistida (o) 
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
Ajuste de curvas: 
Marcha libre
Marcha libre y asistida
Figura 3.7: Longitud de zancada vs. velocidad media de marcha ambas normali-
zadas según la altura del sujeto.
2El cálculo del coeficiente de correlación lineal se realiza dividiendo la covarianza por el
producto de las desviaciones estándar de ambas variables: r = sXY
sX·sY
. Siendo sXY la covarianza
de (X,Y) sX y sY las desviaciones t́ıpicas de las distribuciones marginales.
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Una vez más, se observan las similitudes en los ajustes de las curvas presenta-
das. Para los ajustes logaŕıtmicos, se ha obtenido, respectivamente para la curva
con los datos de marcha libre y considerando todos los datos experimentales, β0
igual a 0,8788 y 0,8868; y β1 igual a 0,2678 y 0,2807. Por otro lado, considerando
el ajuste lineal, obtenemos respectivamente para los datos de marcha no asistida
y para el conjunto de todos los datos experimentales, valores de α1 igual a 0,4743
y 0,4739; y α0 igual a 0,4485 y 0,4496. Finalmente, se obtienen una vez más altos
coeficientes de correlación de Pearson iguales a 0,9368 y 0,9274 para los experi-
mentos de marcha libre y con todos los datos experimentales, respectivamente.
Como se puede notar, sobre todo en las figuras 3.7 y 3.9, hay cierta dispersión
de los datos en relación a la curva ajustada. Esta situación es común en la litera-
tura. En las curvas obtenidas por Kirtley en [106] y presentadas en la figura 3.8
se observan dispersiones incluso superiores a las obtenidas en los experimentos
realizados en este trabajo.
Del mismo modo, se resalta que todos los datos analizados presentan una
correlación estad́ısticamente significativa (P << 0, 001) y valores de correlación
similares a los obtenidos en la literatura. Por ejemplo, en el estudio realizado en
[101] la relación entre la velocidad media de marcha y la cadencia o la longitud
de zancada presentan coeficientes de correlación del orden de 0,95 (P < 0, 001).
(a)             (b)
Figura 3.8: Curvas obtenidas por Kirtley: (a) cadencia vs. velocidad media de
marcha y (b) Longitud de zancada vs. velocidad media de marcha.
Finalmente, en la tabla 3.3, se presentan la distancia media entre los puntos
de los conjuntos de datos de marcha normal, lenta y con el andador a dos curvas
ajustadas considerando los datos de marcha libre y todos los datos experimen-
tales. Como se puede observar no hay diferencias significativas en los datos de
marcha asistida y los demás, incluso considerando el ajuste de curva en los cuales
estos no fueron utilizados. Este resultado indica que el uso del dispositivo por
sujetos sanos no afecta a las relaciones entre cadencia y longitud de zancada a la
hora de obtener una determinada velocidad de marcha.
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Tabla 3.3: Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los
ajustes de recta obtenidos.
Tipo de Experimento
Curva Datos Normal Lenta Andador
Cadencia vs. Vel Media Marcha libre 3,2687 2,1373 2,219
error medio [pasos/min] Todos 3,2001 2,2569 2,1648
L. zancada. vs. Vel Media Marcha libre 1,5241 2,2416 2,2087
error medio [h] Todos 1,5173 2,1662 2,1976
Otro resultado interesante es que se observa una mayor concentración en
los parámetros espacio-temporales en la marcha a velocidad normal y asistida
que en los parámetros de la marcha lenta. Se recuerda que no se ha ofrecido al
usuario ningún tipo de instrucción de velocidad de marcha en ninguno de los
experimentos. La figura 3.9 ejemplifica esta situación comparando la cadencia
y la longitud de zancada en las tres situaciones experimentales. Aśımismo se
presentan, como en los casos anteriores, los ajustes de las rectas a los conjuntos
de datos de marcha libre y con todos los datos experimentales. Como se puede
observar, no hay diferencias significativas entre las dos curvas obtenidas. Los
coeficientes de correlación (r = 0, 8520 y r = 0,8287, P < 0,001) también son
equivalentes a los obtenidos en la literatura (r = 0, 81, P < 0,001), [101].
































Marcha Libre (+) 
Marcha Asistida (o) 
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
Ajuste de curvas: 
Marcha libre
Marcha libre y asistida
Figura 3.9: Longitud de zancada normalizada vs. cadencia de marcha.
De esta manera, se mantiene, en la marcha con andador, la observación rea-
lizada por Drillis en [69] que establece que al andar a la velocidad preferida (o
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normal) hay una menor variabilidad en los parámetros de la marcha (como en el
tiempo de paso) cuando se compara con marchas a velocidad lenta o rápida.
Una vez que se ha observado que el hecho de llevar el andador no afecta de
manera significativa las relaciones entre velocidad, cadencia y longitud de zancada
se sientan las bases para el estudio de la duración de las fases de apoyo y oscilación
en los experimentos realizados.
Duración de las fases de la marcha Es sabido que la fase de apoyo y, con-
secuentemente, el tiempo de doble apoyo (como porcentaje del tiempo de ciclo)
se reducen con el aumento de la velocidad de marcha, [101, 77]. De hecho, la
ausencia de la fase de doble apoyo se reduce de manera gradual hasta que deja
de existir, en el instante en el cual el sujeto deja de andar y pasa a correr. De
modo contrario, la fase de oscilación porcentual aumenta en relación al ciclo de
marcha con el aumento de la velocidad.
A continuación se presentan las gráficas relativas a la duración de las fases
de apoyo y oscilación, tanto en segundos como relativas al tiempo total de ciclo
de marcha. En la literatura, [105, 106], también se relaciona las fases de apoyo
y oscilación con la velocidad de manera lineal. Como en los casos anteriores, se
hace el ajuste tomando en consideración la marcha libre a distintas velocidades
(lenta y preferida) y se compara con el ajuste lineal introduciendo los datos de los
experimentos de marcha asistida. En el caso de la fase de apoyo (véase la figura
3.10), se observa una reducción de la duración de la fase con el aumento de la
velocidad en ambos casos, tal como se esperaba.































Marcha Libre (+) 
Marcha Asistida (o) 
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
Ajuste de curvas: 
Marcha libre
Marcha libre y asistida
Figura 3.10: Duración de la fase de apoyo (en segundos y en percentual al ciclo
de marcha) vs. cadencia de marcha.
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Del mismo modo, la introducción de los datos de marcha asistida no afectan de
manera significativa a los ajustes lineales de la relación entre la fase de oscilación
y la velocidad de marcha (ver figura 3.11). La tabla 3.4 presenta los valores de
α1 y α0 para la relación lineal entre las fases de apoyo y oscilación y la velocidad
de marcha. En este caso, se puede observar que en la gráfica superior, el tiempo
de oscilación (en segundos) se reduce con la velocidad. Sin embargo, el tiempo de
ciclo se reduce de forma más rápida, lo que implica el aumento porcentual de la
fase de oscilación, como ilustra la gráfica inferior de la figura 3.11.


































Marcha Libre (+) 
Marcha Asistida (o) 
Marcha Libre Velocidad Lenta (*)
Ajuste de curvas: 
Marcha libre
Marcha libre y asistida
Figura 3.11: Duración de la fase de oscilación (en segundos y en percentual al
ciclo de marcha) vs. cadencia de marcha.
Tabla 3.4: Distancia media entre los puntos de los tres conjuntos de datos y los
ajustes de recta obtenidos.
Duración de fase Datos α1 α0 Coef. de
[unid.] correlación
Apoyo [s]
Marcha libre -1,3265 1,5733 -0,9597
Todos -1,2201 1,4954 -0,9447
Apoyo [%ciclo marcha]
Marcha libre -11,1818 67,6730 -0,8063
Todos -9,3750 66,5028 -0,6665
Oscilación [s]
Marcha libre -0,5105 0,7955 -0,9381
Todos -0,5120 0,7931 -0,9060
Oscilación [%ciclo marcha]
Marcha libre 12,8452 31,1041 0,8079
Todos 10,6642 32,5271 0,6837
Estos últimos resultados finalizan el análisis comparativo de los paráme-
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tros espacio-temporales de la marcha asistida por el andador SIMBIOSIS y los
parámetros de la marcha libre. Tomando en cuenta estos parámetros, el uso del
andador no parece comprometer el desarrollo de la marcha del usuario y no afecta
a las relaciones entre parámetros de manera significativa. Los valores obtenidos
de los distintos parámetros aqúı estudiados indican que la marcha con andador
se asemeja a una marcha libre a velocidad preferida más lenta. En la sección
siguiente se realizará el estudio de la cinemática articular de la marcha asistida.
3.3.2. Cinemática articular
En esta sección se hará el análisis cinemático articular de la marcha con
andador tomándose como referencia la marcha libre de los mismos sujetos. Este
estudio incluye las articulaciones del tobillo, rodilla y cadera.
El análisis articular consiste en comparar las curvas de los ángulos medidos con
el sistema de fotogrametŕıa infrarroja anteriormente presentado en este caṕıtulo.
Sin embargo, para facilitar la interpretación de los datos obtenidos y para que
esta interpretación sea consistente, se empleará la metodoloǵıa presentada en
[107] que consiste en comparar instantes significativos en cada una de las curvas
analizadas. El autor extiende el estudio tanto a las curvas de cinemática y cinética
articular como al análisis de las fuerzas de reacción en el suelo. Un estudio similar
será desarrollado en este trabajo para la comparación cuantitativa de los ángulos
en las articulaciones en el plano sagital.
Es importante destacar que el análisis presentado en esta sección se realiza
sobre las evoluciones angulares de las articulaciones del tobillo, de la rodilla y
de la cadera en el plano sagital. Sin embargo, el sistema de adquisición ofrece
la medida y el cálculo de los parámetros cinemáticos en las tres dimensiones, de
manera que los errores debidos a la orientación de los segmentos en el espacio son
disminuidos.
En las secciones siguientes, se presentan los parámetros a ser analizados en
las articulaciones y el análisis estad́ıstico correspondiente.
Estad́ıstica
Dado el número limitado de participantes (7), se realiza, en este trabajo,
un estudio estad́ıstico basado en un test no paramétrico para encontrar si hay
diferencias significativas entre los parámetros medidos en las tres articulaciones
en la marcha con andador frente a la marcha humana libre. El test conocido
como Prueba de Wilcoxon de los rangos con signo para muestras relacionadas
es un test estad́ıstico que se utiliza cuando la población no puede ser asumida
como distribuida según una distribución normal. El test se realiza con un nivel de
significación de p = 0,05 de manera que, en la tablas presentadas en las secciones
siguientes, si la significación entre los parámetros con y sin andador es mayor
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que 0,05 se debe conservar la hipótesis nula (“la mediana de diferencias entre los
parámetros es igual a 0”) y si es menor que 0,005 se debe rechazar esta hipótesis,
indicando que los dos parámetros son distintos. Al final de la sección se recogen
los resultados del estudio estad́ıstico de los parámetros cinemáticos de la marcha.
De forma complementaria, se realiza un estudio descriptivo de las variables
en el cual se presentan los valores de la mediana y de la amplitud intercuartil.
Tobillo
La primera articulación sobre la cual se hace el análisis es el tobillo. En este
caso, los parámetros angulares más relevantes a analizar, [107], son (véase la
figura 3.12):
Flexión en el contacto inicial (A1),
Máxima flexión plantar en la respuesta a la carga (A2),
Máxima flexión dorsal en la fase de apoyo (A3),
Flexión en el instante de despegue de puntera (A4),
Máxima flexión dorsal en la fase de oscilación (A5),


















Figura 3.12: Parámetros cinemáticos a analizar en la articulación del tobillo.
En la tabla 3.5 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
(A1-A6). En todos los casos, como los sujetos no presentan patoloǵıas relacionadas
con la marcha, se asume la marcha simétrica y se realiza el estudio sobre la media
de los datos experimentales considerando tanto el miembro inferior izquierdo
como el derecho en un mismo conjunto de datos.
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Tabla 3.5: Estudio descriptivo de los parámetros de la articulación del tobillo en
los experimentos de marcha.
Mediana (Amplitud Intercuartil)







En el caso del tobillo, ninguna variable ha presentado diferencias estad́ısti-
camente significativas según la Prueba de Wilcoxon de los rangos con signos, es
decir, en todos los casos se ha obtenido p > 0,005.
Rodilla
De forma análoga al caso anterior, en la articulación de la rodilla los paráme-
tros a analizar son (véase la figura 3.13):
Flexión en el contacto de inicial (K1),
Máxima flexión en la respuesta a la carga (K2),
Extensión máxima en la fase de apoyo (K3),
Flexión en el despegue de puntera (K4),
Máxima flexión en la fase de oscilación (K5),
Excursión total en el plano sagital (K6).
En la tabla 3.6 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
y se indica los parámetros (K1-K6) en los cuales se ha obtenido una diferencia
estad́ısticamente significativa (p < 0,005).
Cadera
Finalmente, los parámetros analizados en la articulación de la cadera son
(véase la figura 3.14):
Flexión en el contacto inicial (H1),
Máxima flexión en la respuesta a la carga (H2),
Extensión máxima en la fase de apoyo (H3),
















Figura 3.13: Parámetros cinemáticos a analizar en la articulación de la rodilla.
Tabla 3.6: Estudio descriptivo de los parámetros de la articulación de la rodilla
en los experimentos de marcha. Se destacan con un ∗ las variables en las que se
han obtenido diferencias estad́ısticamente significativas (p < 0,005)
Mediana (Amplitud Intercuartil)







Flexión en el despegue de puntera (H4),
Máxima flexión en la fase de oscilación (H5),
Excursión total en el plano sagital (H6).
En la tabla 3.7 se presenta el resultado del estudio descriptivo de las variables
y se indica los parámetros (H1-H6) en los cuales se ha obtenido una diferencia
estad́ısticamente significativa (p < 0,005).
Análisis y discusiones
En el caso del modelado de la marcha con andador, analizar los datos a través
de un estudio comparativo con la bibliograf́ıa no es una tarea sencilla. Conforme se
ha presentado anteriormente, el único estudio similar al presentado en esta sección
ha sido realizado recientemente por T. Alkjaer en [95]. El estudio presentado por
el autor tiene una muestra similar a la empleada en este estudio (siete usuarios)
y, en cuanto a la cinemática articular, presenta un estudio estad́ıstico tomando en















Figura 3.14: Parámetros cinemáticos a analizar en la articulación de la cadera.
Tabla 3.7: Estudio descriptivo de los parámetros de la articulación de la cadera
en los experimentos de marcha. Se destacan con un ∗ las variables en las que se
han obtenido diferencias estad́ısticamente significativas (p < 0,005)
Mediana (Amplitud Intercuartil)







cuenta solamente el rango de movimiento (parámetros A6, K6 y H6 en el estudio
presentado en esta tesis) y la posición en estático. Además, en dicho estudio, se
utiliza un andador con apoyo de manos que difiere de lo utilizado en este caṕıtulo
(apoyo de manos y antebrazo).
De esta manera, debido a la carencia de estudios de referencia, se realizará un
estudio considerando, en la mayoŕıa de los parámetros, solamente los resultados
aqúı obtenidos.
Considerando inicialmente los rangos de movimiento, se observa una diferencia
frente a lo obtenido en el estudio realizado con los andadores con apoyo de manos.
En [95], se han observado diferencias estad́ısticamente significativas en los rangos
de movimiento del tobillo (p = 0,031) y de la rodilla (p = 0,013), mientras que
se ha conservado la hipótesis nula en la articulación de la cadera (p = 0,166). En
el estudio realizado en esta tesis, se sigue obteniendo la diferencia en el rango de
movimiento angular de la rodilla (p = 0,018). Además, se obtiene una diferencia
en la cadera (p = 0,018). Sin embargo, en lo que se refiere al tobillo, se obtiene
un valor de p = 0,237, lo que indica que se debe conservar la hipótesis nula.
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Un resultado interesante del estudio realizado es que no se han obtenido dife-
rencias significativas en ninguno de los parámetros del tobillo, lo cual indica que
el uso del andador SIMBIOSIS no afecta en gran medida la cinemática de esta
articulación.
Considerando la rodilla, igualmente no se observan diferencias significativas
en los parámetros K1 y K4. Considerando los demás parámetros, algunas ponde-
raciones son relevantes:
K2. Este parámetro está fuertemente relacionado con la carga dinámica du-
rante el peŕıodo de recepción de la carga en el inicio de la fase de apoyo.
La flexión de rodilla actúa amortiguando el impacto de la pierna oscilante.
De la literatura, [106], se obtiene que al caminar a una menor velocidad,
se disminuye el impacto y, consecuentemente, la máxima flexión en la res-
puesta a la carga. Esta reducción de la flexión máxima en la respuesta a la
carga se observa en la marcha con andador que es, como se ha mencionado
anteriormente, más lenta que la marcha libre. Además, al estar apoyado
sobre la estructura del dispositivo, parte de esta recepción de la carga o
del peso del sujeto se hace en los soportes de los antebrazos generando un
patrón oscilatorio de fuerzas de interacción que será abordado con detalle
en el Caṕıtulo 4.
K3. De la misma manera, en la literatura se observa que, en general, en el
caso de una marcha a menor velocidad, además de una menor flexión en
la respuesta a la carga, se obtiene una menor extensión subsiguiente. De
esta manera, se vuelve a obtener lo esperado en el caso de la marcha con
andador.
K5. La reducción de la máxima flexión en la fase de oscilación al caminar
con menor velocidad (como es la marcha con andador) es compatible con
lo obtenido en la literatura, [106, 107, 76].
K6. La reducción del rango total de movimiento en la rodilla es consecuen-
cia directa de las reducciones observadas en los parámetros anteriormente
mencionados. De esta manera, se obtiene de los datos adquiridos experi-
mentalmente una reducción del rango de movimiento al utilizar el andador.
La articulación de la cadera sufre modificaciones significativas no sólo rela-
cionadas con la disminución de la velocidad de marcha, sino también debido a
la postura adoptada durante la marcha asistida. Como se observa en la tabla
3.7, hay una reducción significativa en la extensión máxima en la fase de apoyo
(H3) acompañada de una reducción consecuente en el rango de movimiento de la
articulación (H6).
3.4. ESTUDIO DE LAS FUERZAS DE REACCIÓN VERTICALES EN LA MARCHA ASISTIDA 99
3.4. Estudio de las fuerzas de reacción verticales en la
marcha asistida
Como se ha mencionado en el caṕıtulo anterior, Ishikura presenta en [93] un
análisis del peso soportado por el andador en la marcha asistida. El andador uti-
lizado en el estudio de Ishikura es un dispositivo pasivo con apoyo en antebrazos
diseñado para el soporte parcial del peso del sujeto. Los resultados obtenidos son
el cambio en la forma de la señal de fuerzas de reacción en el suelo, además de
comprobar que el grado de apoyo del sujeto está directamente relacionado con el
ángulo de flexión de la cadera. Definiendo un modelo simple del troco y de los
miembros superiores en el plano sagital (véase la figura 3.15), Ishikura obtiene
una expresión matemática (ecuación 3.4) que da la relación entre este ángulo de
flexión y el valor máximo del peso descargado sobre las piernas del usuario o la




Figura 3.15: Modelo biomecánico utilizado en los cálculos de la fuerza de reacción






· F · cos(90− h) · cos(90− h) + Fl (3.4)
donde GRF (Ground Reaction Forces) es la fuerza de reacción en el suelo,
BW (Body Weight) es el peso del sujeto, F es la relación entre el peso del grupo
superior (sin considerar los brazos) y el peso total del sujeto (BW ), h es el ángulo
de inclinación de la cadera y Fl es la relación entre el peso de las piernas y el
peso total del sujeto.
Ishikura parte de la aproximación de que durante la marcha con el andador
la forma de onda de las fuerzas medidas en el suelo son muy planas y que se
aproximan al valor obtenido en el caso estático en el cual el usuario solamente
apoya su peso sobre el andador pero no realiza la marcha. Este modelo descrito
anteriormente es evaluado con 7 usuarios en los cuales se observa poca diferencia
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entre el valor calculado con las ecuaciones y el valor obtenido durante la marcha
con andador (véase la figura 3.16). Como se puede observar el aumento de la
flexión de la cadera resulta en una reducción en la fuerza de reacción en el suelo
debido al aumento en el componente de apoyo en los soportes de brazos del
andador.
Figura 3.16: Comparación entre el valor obtenido con el modelo matemático y
las fuerzas medidas en el experimento con usuarios.
El autor, además, presenta un estudio relacionado con el cambio en la forma
de onda de la señal de la fuerza de reacción en el suelo (véase la figura 3.17). Por
un lado, el apoyo en el suelo se ve reducido en amplitud debido a la componente
de apoyo sobre la estructura del andador.
Figura 3.17: Forma t́ıpica de las fuerzas de reacción en el suelo durante la marcha
normal.
Por otro lado, el doble pico caracteŕıstico de la forma de onda de las fuerzas
de reacción es disminuido debido a la restricción en el movimiento horizontal del
centro de masas del sujeto y la disminución de la velocidad de marcha. Esto se
debe, primeramente, a la postura adoptada por el usuario al guiar el andador y la
consiguiente reducción en la componente vertical del movimiento del tronco del
sujeto. Consecuentemente, la aceleración vertical del CoM, principal causante del
doble pico anteriormente mencionado, se ve reducida. A esto hay que sumar la
reducción de la velocidad de marcha al utilizar el andador que también contribuye
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a la reducción del movimiento vertical del centro de masas. Ishikura menciona
que en estudios realizados anteriormente se ha observado que si la velocidad
de marcha es inferior al 70% de la velocidad natural, el doble pico deja de ser
significativo. En el caso de sus experimentos, la velocidad media con andador
adoptada por los sujetos ha sido de 68,9% de la velocidad en marcha libre.
Sin embargo, no se ha realizado un estudio cuantitativo de la reducción del
movimiento del centro de masas del sujeto durante la marcha asistida por an-
dador. De esta manera, se ha presentado en [108] un estudio cuantitativo del
movimiento vertical del tronco del sujeto en la marcha asistida por andadores
con la finalidad de complementar el estudio previamente realizado por Ishikura.
Los resultados presentados en la sección siguiente son parte de un estudio pre-
liminar de la marcha asistida realizado con el fin de comprobar las afirmaciones
encontradas en la literatura.
Utilizando la posición de dos marcadores puestos en la espalda del sujeto (C7
y PSIS) se hace la estimación de la posición instantánea del centro de masas del
tronco. Esta estimación se hace con base en la tabla antropométrica presentada
en [109]. Al mismo tiempo, se hace la medición de las fuerzas de reacción en el
suelo (GRF) y el cómputo de la velocidad de marcha del sujeto. Los experimentos
se realizan con tres sujetos en cinco repeticiones de marcha asistida y libre (sin
andador). Ninguna indicación de velocidad es dada al sujeto durante los experi-
mentos de manera que se obtenga la velocidad natural de marcha de cada usuario
con y sin andador con la finalidad de observar si la reducción en la velocidad es
similar a la obtenida en [93].
Resultados experimentales y discusión Considerando las fuerzas de reacción
en el suelo, se observa en la figura 3.18 la reducción tanto en la amplitud, debido
a la descarga parcial del peso sobre el andador, como en la forma de los picos,
debido a la reducción de la componente vertical de la aceleración del centro de
masas del sujeto. Como se observa en la misma figura, algunos sujetos apoyan
una mayor fracción de su peso en el andador. Sin embargo el porcentaje del
peso aplicado por cada persona es constante en las cinco repeticiones realizadas,
como se puede notar en la pequeña desviación estándar en la señales. Además, a
diferencia de los experimentos realizados por Ishikura en [93], en algunos casos
se sigue observando el doble pico en la marcha asisitida por el andador, aunque
con amplitud bastante reducida.
En la figura 3.19 se observa la reducción del movimiento del centro de masas
del sujeto debido a la postura adoptada por el mismo en la marcha con el andador.
En todos los casos, como era esperado, se nota la clara reducción del desplaza-
miento horizontal del centro de masas del tronco en la marcha asistida. Como
en el caso anterior se observa poca dispersión de los datos en los experimentos
realizados con los tres sujetos.




























suj. 2suj. 1 suj. 3
% de la fase de apoyo
Figura 3.18: Fuerzas de reacción en el suelo durante la marcha normal y asistida.
% ciclo de marcha























suj. 2suj. 1 suj. 3
Figura 3.19: Desplazamiento del centro de masas de los tres sujetos en los expe-
rimentos.
De manera más objetiva, la tabla 3.8 presenta los datos referentes a las dos
principales causas (según lo indicado en [93]) del cambio en la forma de las fuerzas
de reacción: la disminución del movimiento del centro de masas del tronco y la
reducción en la velocidad de marcha.
Tabla 3.8: Comparación de parámetros de la marcha normal y asistida por el
andador.
Suj. Marcha normal Marcha asistida M.normal
M.asistida
Amplitud de 1 0, 435 ± 0, 054 0, 225 ± 0, 024 51,8%
movimiento del CoM 2 0, 399 ± 0, 026 0, 262 ± 0, 020 65,7%
del tronco [10−1m] 3 0, 400 ± 0, 027 0, 250 ± 0, 030 62,4%
Velocidad media 1 1, 1998 ± 0, 085 0, 9073 ± 0, 053 75,6%
de marcha 2 1, 2318 ± 0, 065 0, 9766 ± 0, 042 79,3%
[m/s] 3 1, 1939 ± 0, 035 0, 8773 ± 0, 047 73,5%
Como se observa, en ambos casos hay una clara reducción en ambos paráme-
tros. En el caso de la amplitud del movimiento del centro de masas del tronco,
la reducción observada está entre el 51% - 66%. Sin embargo, en el caso de la
velocidad, se observa que la reducción está entre el 73% y 79%, resultado un
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poco distinto a lo indicado por Ishikura en su estudio, en el cual la velocidad de
la marcha asistida estaba por debajo del 70% de la velocidad natural de marcha.
Dado que en ambos estudios se han realizado experimentos con sujetos sanos y
jóvenes, una posible causa de esta diferencia puede ser el andador utilizado. Fi-
nalmente, en el caso de las dos variables observadas, hay poca dispersión de los
datos, indicando la buena consistencia y repetitividad en los experimentos.
3.5. Conclusiones
En este caṕıtulo, se ha presentado el estudio biomecánico de la marcha asis-
tida por el andador SIMBIOSIS. Dada a la existencia de pocos trabajos sobre la
caracterización de la marcha asistida por andador, en especial considerando an-
dadores de cuatro ruedas con apoyos en antebrazos, el trabajo presentado en este
caṕıtulo es bastante novedoso y los resultados presentados son de gran interés en
lo que se refiere a la obtención de parámetros de comparación para el estudio de
la marcha asistida en sujetos con patoloǵıas relacionadas con la marcha.
Considerando el estudio de la cinemática, se ha realizado el análisis de paráme-
tros espacio-temporales y de las articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo en
el plano sagital. En lo que se refiere a la caracterización espacio-temporal, se
ha observado una reducción general de la velocidad de marcha del sujeto al ca-
minar con el dispositivo. Sin embargo, se ha constatado experimentalmente que
esta reducción no afecta de forma significativa las relaciones cadencia-velocidad
y longitud de paso-velocidad adoptadas para caminar. Además, se ha observado
que las fases de apoyo y oscilación en la marcha se han mantenido dentro de los
valores esperados para la velocidad de marcha realizada.
En cuanto a la cinemática articular, se ha observado que la reducción de la
velocidad al caminar, la disminución de la carga en las extremidades inferiores y la
postura adoptada afectan directamente a ciertos parámetros de las articulaciones
de la rodilla y cadera. En la primera articulación, diferencias estad́ısticamente
significativas han sido observadas en el mecanismo de la recepción de la carga al
principio de la fase de apoyo y una reducción de la flexión máxima en la oscilación
y del rango de movimiento. En la cadera, se ha observado una flexión menor en
la fase de apoyo y un menor rango de movimiento. Además, la modificación en
la postura adoptada ha causado la modificación en la flexión en el despegue del
pie.
A pesar de que el estudio ha estado más centrado en los parámetros cinemáti-
cos de la marcha, se han abordado las fuerzas verticales de reacción en el suelo
con el fin de constatar las reducciones tanto en amplitud como en el patrón osci-
latorio relatadas en la literatura. En los estudios encontrados, se asumı́a que estas
reducciones eran fruto de una menor velocidad de marcha y de una reducción del
movimiento del centro de gravedad del sujeto debido a la postura adoptada al ca-
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minar con el andador. Estas afirmaciones han sido verificadas experimentalmente
y se han observado patrones coincidentes con lo relatado en la literatura.
De esta manera, una vez realizado el estudio y la caracterización de la marcha
asistida, en el Caṕıtulo 4 se realizará el estudio de los parámetros de interacción
hombre-máquina obtenidos con los subsistemas sensoriales instalados en el anda-
dor.
Caṕıtulo 4
Caracterización de la interacción
hombre-máquina en marcha con
el andador SIMBIOSIS
4.1. Introducción
En este caṕıtulo se realiza la caracterización cuantitativa de parámetros que
describen la interacción entre el usuario y el andador durante la marcha asistida.
Primeramente, se hace el estudio de las fuerzas de interacción entre usuario y
andador en el tren superior (brazos y tronco). Para ello se ha desarrollado el
subsistema de medición de fuerzas en el tren superior que consiste en la instalación
de sensores tridimensionales basados en galgas extensométricas en los apoyos de
antebrazos del andador.
De este primer subsistema de medida de fuerzas se identifican tres compo-
nentes principales. La primera componente está relacionada con vibraciones de
la estructura debido a irregularidades tanto en el suelo como en las ruedas del
dispositivo. Estas componentes deben ser eliminadas en tiempo real sin causar
un retardo considerable en la señal.
Debido al elevado grado de apoyo aplicado de manera natural por el usuario
sobre la estructura del andador, se observa la reflexión de ciertas pautas de marcha
a partir de las cuales se obtienen parámetros descriptivos de la marcha del sujeto.
Esta segunda componente permite realizar, por un lado, la caracterización de la
marcha asistida de forma ambulatoria, añadiendo la posibilidad de realizar un
acompañamiento continuado de la evolución de terapias y de la rehabilitación
de un sujeto. Por otro lado, el conocimiento continuo del estado en el que se
encuentra el sujeto ofrece la posibilidad de desarrollar estrategias de control más
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seguras y robustas.
Finalmente, se hace la descripción y extracción de una tercera componente,
que contiene las intenciones de marcha del sujeto que utiliza el andador, es de-
cir, se trata de eventos transitorios en las señales de fuerza relacionados con las
intenciones de guiado del andador. Estas componentes son discriminadas de las
señales de fuerza a través de la propuesta de un nuevo método de filtrado.
Este primer subsistema de fuerzas constituye entonces el primer canal cogni-
tivo de interacción hombre-máquina.
Sin embargo, una medida más directa de las evoluciones de los miembros infe-
riores del sujeto ofrecen también información valiosa sobre la interacción hombre-
máquina. En este contexto se ha planteado el segundo subsistema de medida em-
barcado en el andador. El estudio realizado en este caṕıtulo ofrece la posibilidad
de caracterizar tanto parámetros de la marcha del sujeto como de la evolución y
desplazamiento del andador a partir de la medida de la distancia entre los pies
del sujeto y el dispositivo. Es interesante resaltar en esta introducción que en el
marco de esta tesis doctoral se han desarrollado las estrategias de obtención de
parámetros a través de las señales de distancia entre los pies y el andador y no
se ha centrado en el desarrollo del sistema electrónico propiamente.
4.2. Modelado de la interacción hombre-máquina en el
tren superior
Para la caracterización de la interacción hombre-máquina a través del inter-
cambio de fuerzas en el tren superior (brazos y tronco) se ha realizado un sistema
de medida basado en galgas extensométricas reemplazando los manillares conven-
cionales del andador. Aśı, se presenta la concepción del subsistema de medición
de fuerzas en miembros superiores y tronco.
4.2.1. Concepción y propuesta del subsistema de medición de fuerzas
en el tren superior
El dispositivo desarrollado en este trabajo está basado en un andador con-
vencional adaptado para ofrecer un mayor soporte f́ısico al usuario. Ese soporte
es importante especialmente para personas mayores o con cierto grado de disca-
pacidad que experimentan inestabilidad en el caminar o en el mantenimiento de
la posición de bipedestación.
Los andadores en general ofrecen más puntos de contacto con el suelo que la
marcha no asistida. La fase de oscilación es cŕıtica para personas con problemas
de estabilidad en la marcha ya que se produce solamente el contacto de un pie
con el suelo en la marcha sin andador. Al utilizar un andador de cuatro ruedas,
además de la pierna en fase de apoyo, las cuatro ruedas siempre se encuentran en
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contacto con el suelo ampliando, de forma considerable, la base de sustentación
de importancia en los casos de inestabilidad dinámica por balanceo durante la
marcha.
Además se han considerado algunas mejoras que pueden ser establecidas sobre
los andadores convencionales y avanzados presentes en la literatura que emplean
tradicionalmente apoyo de manos. En el andador SIMBIOSIS, se ha conseguido
un mayor grado de apoyo con respecto a los manillares convencionales mediante
plataformas de apoyo de los antebrazos (figura 4.1) proporcionando más superficie
de contacto con el dispositivo y un mejor acoplo mecánico entre el usuario y el
andador. Se trata de mejorar la estabilidad general del sujeto, especialmente de
su tronco. Se consigue aśı reducir la longitud de los apoyos del tronco y disminuir
en buena medida los movimientos descontrolados de la articulación más débil y
distante del tronco, la muñeca.
Figura 4.1: Andador SIMBIOSIS.
Estos apoyos de antebrazos actúan, además, disminuyendo la carga sobre los
miembros inferiores, ya que parte del peso total del sujeto está soportado por
la estructura mecánica del dispositivo a través del apoyo de antebrazos. Esto
facilita el movimiento de los miembros inferiores y consecuentemente la marcha
del usuario. La figura 4.2 ilustra la situación presentada.
Una vez modificada la estructura del andador, se ha incorporado sensores de
fuerza con el objetivo de realizar la caracterización de la interacción hombre-
máquina en la marcha asistida. Se ha optado por instalar dos tipos de sensores
por cada apoyo de antebrazo - un sensor uniaxial y un sensor biaxial. De esta
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Figura 4.2: Disminución de la carga sobre los miembros inferiores a través de la
instalación de los apoyos de antebrazo.
manera, al independizar los tres ejes de medición de fuerzas, se ha conducido
un estudio para obtener la mejor posición de los sensores en la estructura del
dispositivo.
Inicialmente, se hab́ıa optado por la instalación de los sensores uniaxiales
debajo de los apoyos de antebrazos y de los biaxiales en las empuñaduras del
dispositivo como se muestra en la figura 4.3. Sin embargo, se ha concluido a
través de la realización de experimentos que dicha configuración no era la más
adecuada para la aplicación desarrollada. Se ha observado que gran parte de las
fuerzas de interacción (y no sólo de apoyo) eran aplicadas directamente debajo
de los apoyos de los antebrazos donde es más significativo el soporte de peso del
sujeto.
Figura 4.3: Conjunto dinamométrico lateral del andador SIMBIOSIS.
En otras palabras, se ha concluido que seŕıa interesante adquirir todas las
fuerzas en el mismo punto y considerar el antebrazo y la mano como un elemento
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ŕıgido y único. Aśı se ha modificado la plataforma de adquisición de fuerzas de
manera que se obtengan las fuerzas en los tres ejes en el mismo punto de apoyo.
Los criterios utilizados en la selección de los sensores de fuerza, aśı como la
caracterización de los mismos se presentan en el Apéndice A.
4.2.2. Estudio preliminar: Validación de la interfaz básica
Tanto la selección como el calibrado y la caracterización de los sensores de
fuerza (ver Apéndice A) instalados en la plataforma de apoyo de los antebrazos
como los experimentos preliminares, que serán discutidos en esta sección, forman
parte de un estudio inicial del proyecto SIMBIOSIS realizado en el marco de esta
tesis doctoral.
En dicho estudio, el objetivo ha sido identificar, de manera cualitativa, infor-
mación relevante relacionada con la interacción f́ısica hombre-máquina y aśı des-
cribir este intercambio de fuerzas durante la marcha asistida. De esta manera,
se han conducido algunos experimentos preliminares con sujetos sin ningún tipo
de patoloǵıa o afección relacionadas con la marcha. Estos experimentos y sus
resultados serán presentados a continuación.
De esta manera, se define en la figura 4.4, los ejes y nombres de todas las




Figura 4.4: Relación de las fuerzas de apoyo y la marcha del usuario.
El objetivo original del subsistema de medición de fuerzas en el grupo superior
es la identificación de gestos o posturas que estén relacionados con las intenciones
del usuario en el guiado del dispositivo. Conforme a lo esperado, se ha observado
experimentalmente en los datos obtenidos de los sensores de fuerza señales ca-
racteŕısticas de eventos de guiado del dispositivo. Las señales de fuerza referentes
a eventos de inicio/fin de marcha y giros, por ejemplo, fueron identificadas en
experimentos realizados en el laboratorio de análisis de movimiento, midiendo de
forma śıncrona las fuerzas en los sensores instalados en el andador y la posición
del mismo en el espacio.
Para la obtención de la posición del andador, se ha instrumentado el disposi-
tivo con seis marcadores (tres en cada lado) sensibles a la luz infrarroja conforme
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indica la figura 4.5. Con los marcadores instalados en el dispositivo, se ha obtenido
la posición tridimensional del andador en el espacio.
(a) (b)
Figura 4.5: (a) Diagrama indicando la posición de los reflectores instalados en un
apoyo de antebrazo del andador. (b) Espacio de trabajo y estructura del andador
captada por el sistema de fotogrametŕıa IR.
Aśı, se han realizado experimentos con cinco usuarios que debeŕıan realizar
trayectorias preestablecidas dentro del espacio de trabajo con la finalidad de
obtener una relación cualitativa de dichas trayectorias con las fuerzas aplicadas
sobre los apoyos de antebrazos. La figura 4.6 es un ejemplo del informe generado
en los experimentos en el cual se observa la evolución temporal de las fuerzas y
del ángulo de giro del andador





Fx Izquierdo (color claro) y Derecho (color oscuro)




Fy Izquierdo (color claro) y Derecho (color oscuro)





Apoyo Izquierdo (color claro) y Derecho (color oscuro)









































Figura 4.6: Informe generado en los experimentos preliminares en un giro a la
derecha.
De este estudio preliminar se han identificado entre los sujetos ciertas simi-
litudes en las señales de fuerza durante la ejecución de las tareas, sobre todo en
la ejecución de giros, como el par de fuerzas Fy en los apoyos derecho e izquier-
do. Igualmente, se ha observado, de manera cualitativa, ciertas diferencias entre
sujetos indicando una manera personal de caminar con el dispositivo durante las
pruebas.
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Sin embargo, como el usuario aplica una fracción importante de su peso sobre
la estructura del andador a través de los apoyos de antebrazos, se ha observado
que las señales provenientes de los sensores de fuerza contienen más información
que los comandos de guiado.
En las pruebas piloto del dispositivo, se han obtenido en el eje vertical de los
apoyos de antebrazo fuerzas como las presentadas en la figura 4.7. En estas señales
se identifican, primeramente, una componente de tipo continuo relacionada con





































Figura 4.7: Relación de las fuerzas de apoyo y la marcha del usuario.
Aunque estas componentes de tipo continuo son interesantes para la valora-
ción de la postura del sujeto y la identificación del grado de apoyo o asimetŕıas en
la marcha, hay una segunda componente de tipo oscilatorio resultado de la varia-
ción lateral del apoyo durante la marcha. Como se presenta a continuación, esta
segunda componente contiene información importante relacionada con la marcha
del usuario.
Como en el caso anterior, la amplitud de la componente oscilatoria también
está influenciada por el grado de apoyo del sujeto sobre la estructura y el peso
del mismo. Se nota, además, el patrón alterno desfasado aproximadamente 180
grados entre las fuerzas en los lados derecho e izquierdo. De manera intuitiva se
ha asociado esta componente a la pauta de marcha del sujeto.
Para verificar dicha afirmación, además de los sensores de fuerza se ha in-
troducido en el sistema un acelerómetro uniaxial debidamente instalado en el
talón de la zapatilla del pie derecho de tres sujetos que debeŕıan andar con el
dispositivo. De esta manera se pudo captar una referencia precisa en el ciclo de
marcha.
En estas pruebas se han obtenido resultados que indican gran correspondencia
de las señales obtenidas de los sensores de fuerza con la marcha humana. En la
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figura 4.7 se muestran en detalle unos resultados t́ıpicos obtenidos y el gran reflejo
de la marcha humana en los apoyos de antebrazo. Efectivamente, la cadencia de
la marcha se refleja en todas las fuerzas adquiridas, pero no de la manera tan
clara como la que se nota en los apoyos de antebrazo. Por esta razón, se ha
analizado principalmente las fuerzas aplicadas sobre los apoyos de antebrazo en
este experimento.
De la señal del acelerómetro ha sido posible identificar las fases y subfases
de la marcha según el modelo de Winter, [76]: apoyo (ST, stance), despegue del
talón (HO, heel-off ), la fase de oscilación (SW, swing) y el contacto de talón (HS,
heel-strike).
La evolución vista en los apoyos de antebrazo es resultado directo del me-
canismo interno de control motor humano de equilibrio y estabilidad durante la
marcha. En un estudio presentado por David A. Winter, [76], referencia en el
análisis de la marcha humana, se puede observar (figura 4.9) la evolución del





HC: contacto de talón derecho(RHC)/izquierdo (LHC)
TO: despegue de puntera derecha(RTO)/izquierda (LTO)
CoG
Figura 4.8: Evolución del centro de gravedad durante la marcha humana normal
(Adaptación de figura presentada originalmente por Winter).
En el caso de la marcha con el andador SIMBIOSIS, se observa directamente
el reflejo de la oscilación del centro de gravedad sobre los apoyos de antebrazo
generando el patrón oscilatorio y la relación antifase entre los apoyos derecho e
izquierdo mostrados anteriormente en los experimentos (figura 4.7).
De esta manera, se ha presentado en [110] un estudio cualitativo preliminar
en el cual se observa que la suma de las señales de apoyo en antebrazos presenta
un comportamiento oscilatorio bastante similar a la evolución lateral del centro
de gravedad del sujeto en la marcha asistida. Este resultado, aunque preliminar,
es importante para el desarrollo que se conduce en las secciones que siguen.
Como se observa en la figura 4.7, el apoyo se incrementa de forma más signi-
ficativa durante la fase en la cual la pierna ipsilateral oscila debido a la ausencia
de contacto con el suelo. Sin embargo, en el lado contralateral, se observa un pe-
queño pico creciente en la fuerza en la fase final de la oscilación debido al apoyo
aplicado sobre la estructura del andador al frenar la pierna oscilante. Estos datos
dan una idea de la gran relación existente entre las fases de la marcha y ciertas
componentes observadas en las señales de fuerzas de interacción.













































Figura 4.9: Evolución de las fuerzas de apoyo y de la componente lateral del
centro de gravedad durante la marcha asistida.
Conclusiones preliminares
Una vez realizados estos experimentos iniciales, se ha confirmado la validez
de la interfaz de medición de fuerzas en el tren superior. Se han detectado los
posibles parámetros a obtener del sistema de fuerzas. Por un lado, se encuentran
componentes relacionadas con la marcha humana, fundamentalmente en las pau-
tas oscilatorias obtenidas en los sensores, sobre todo en los ejes verticales por el
soporte parcial del peso del usuario. Por otro lado, se identifican componentes
transitorias que están relacionadas con comandos de guiado (inicio y fin de mar-
cha, giros, etc.). Los resultados de estos experimentos preliminares y la concepción
del subsistema de fuerzas han sido publicados en [111, 1, 112, 113, 110, 41], y
están recogidos con más detalles en el Trabajo de Investigación Tutelado, [114],
realizado en el año de 2008 en la Universidad de Alcalá, bajo la tutela del Prof.
Dr. Manuel Mazo Quintas y la dirección del Prof. Dr. Ramón Ceres Ruiz.
Se han conducido, posteriormente, experimentos más rigurosos en los cuales se
busca describir de manera cuantitativa los parámetros anteriormente presentados
y clasificarlos con el objetivo de caracterizar y modelar la interfaz de fuerzas entre
el sujeto y el dispositivo. Estos experimentos, seguidos de sus resultados, serán
descritos a continuación.
En la sección 4.2.3, se realiza la extracción de parámetros relacionados con
la pauta y las fases de la marcha. A continuación, en la sección 4.2.4 se extraen
y caracterizan las componentes de las señales de fuerzas que describen las inten-
ciones de guiado aplicadas por el sujeto, identificando eventos transitorios de la
marcha asistida, como inicio, fin y giros, entre otros.
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4.2.3. Estimación y cuantificación de parámetros de la marcha
Conforme se ha mencionado anteriormente, para la evaluación de ciertas he-
rramientas de rehabilitación, para la detección de situaciones de riesgo, aśı como
para la mejora en el control de dispositivos de ayuda, es importante obtener cier-
tos parámetros de marcha de forma continua, durante el uso del dispositivo y no
sólo durante el análisis de la marcha en un laboratorio o cĺınica de rehabilitación.
Tal como se presentó en el caṕıtulo 3, el análisis de la marcha humana está bas-
tante difundido en la literatura. Tradicionalmente, es posible obtener los paráme-
tros de la marcha humana a través de sensores instalados en el entorno de análi-
sis, como es el caso de los laboratorios de análisis de movimiento, [115], o bien a
través de la instrumentación de los miembros inferiores del usuario con elementos
inerciales basados en acelerometŕıa o giróscopos, [116]. Sin embargo, para me-
dir de manera continua es importante utilizar métodos que requieran la mı́nima
instrumentación del entorno o del sujeto.
Del estudio preliminar presentado anteriormente, se ha concluido que los sen-
sores de fuerza ofrecen información mas allá de los comandos de guiado. Debido
al diseño del andador, existe una fuerte conexión f́ısica entre el usuario y el dis-
positivo a través de las plataformas de apoyo de antebrazo. Consecuentemente,
analizando las fuerzas medidas en el subsistema, es posible la identificación de
ciertos componentes como el nivel de soporte, los efectos de la lateralidad, [110],
ciertos comandos de guiado, [1], y componentes periódicos que están fuertemente
correlacionados con el proceso de marcha.
Considerando el plano sagital, durante la marcha el tronco del sujeto, y con-
secuentemente su centro de masas, se mueve en ambas direcciones: vertical y
horizontal, [76]. En el caso en el cual el sujeto se encuentra soportado por el dis-
positivo de asistencia, dicho movimiento se disminuye (tal como se ha observado
en la sección 3.4), y se obtiene una componente oscilatoria en los sensores de
fuerza del andador.
Alwan et at. demuestra en [96] que es posible determinar ciertos eventos de la
marcha, como el contacto inicial del talón y el despegue de puntera de los datos
de sensores de fuerza y par instalados en un andador. De la misma manera, se
propone como primer objetivo la mejora en la detección precisa de las fases de
apoyo y oscilación en marcha asistida. Este objetivo implica detectar el inicio de
las fases de apoyo y oscilación de cada pie en todos los momentos, es decir, los
contactos iniciales de los talones y el despegue de las punteras.
Esta información es muy valiosa para determinar los instantes de máxima
estabilidad (doble apoyo) del sujeto durante la marcha asistida. Considerando el
caso del control motorizado de las ruedas del andador es importante saber los
momentos correctos para realizar cambios bruscos en las consignas de control
(cambio de sentido, por ejemplo). Durante la fase de doble apoyo se disminuye el
riesgo de cáıda durante la marcha con andador, [96].
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El segundo objetivo es la estimación continua de la cadencia. Esta información
es importante para el estudio de la marcha asistida. Conociendo la cadencia
de forma precisa y el desplazamiento del andador (por medio de encoders, por
ejemplo) es posible estimar los demás parámetros espaciales y temporales de la
marcha, como la velocidad, las longitudes de paso y de zancada. Esta información
es interesante no sólo para el estudio de la marcha. Además también pueden ser
utilizados como indicadores de la calidad de la marcha, para evaluar la evolución
de una terapia de rehabilitación o también como ı́ndices de riesgo de cáıda.
Detección precisa de los instante de contacto de talón y despegue de puntera
en marcha asistida
Anteriormente, en este caṕıtulo, se ha presentado de forma cualitativa una
relación entre las fuerzas aplicadas en los apoyos de antebrazo y las fases de la
marcha. En esta sección, se ha desarrollado una metodoloǵıa para determinar de
manera precisa dos importantes eventos de la marcha: el contacto de talón (o
Heel-strike, HS) y el despegue de la puntera (Toe-off, TO).
Utilizando las señales de fuerzas y basándose en el estudio presentado ante-
riormente que relaciona la evolución del centro de gravedad del sujeto y estas
fuerzas, se presenta en la figura 4.10 el diagrama de bloques utilizado para la
detección de los dos eventos de la marcha - HS y TO. Como se observa en los ex-
perimentos realizados anteriormente (figura 4.9) existe una gran correlación entre
las componentes verticales de las fuerzas medidas en los apoyos de antebrazos y
el movimiento del CoG del usuario. De esta manera, la componente total de la




















Figura 4.10: Preprocesado empleado anteriormente al algoritmo de estimación de
HS y TO. La componente vertical de ambos sensores (izquierdo - FZi) y derecho -
(FZd) son sumadas obteniéndose la señal FT . Esta señal resultante pasa, entonces,
por un algoritmo de estimación de eventos basado en la detección de máximos y
mı́nimos.
FT oscila debido al movimiento del centro de gravedad del sujeto y está com-
puesta con una componente continua asociada con la cantidad de peso aplicado
por el sujeto sobre la estructura del andador (véase la figura 4.11). En la marcha
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asistida, aparte de los dos apoyos de antebrazo, el peso del sujeto es soportado
de forma alterna por una o dos piernas dependiendo de si el sujeto está en fase
de apoyo simple o doble. Por esta razón, durante la fase de doble apoyo, la fuerza
FT disminuye debido a que el peso se distribuye por las dos piernas del usuario.
En el caso contrario, FT aumenta en el apoyo simple cuando una de las piernas
oscila. Aśı, la identificación del inicio y fin de doble apoyo o de cambio de fases
de marcha (apoyo-oscilación-apoyo) en cada pierna pasa por la determinación de
los instantes de máximos y mı́nimos locales de la curva FT : TO se asocia con un










































Figura 4.11: (a) Fuerzas de reacción en el suelo (GRF ) normalizadas según el
peso del usuario, donde GRFd y GRFi se corresponden a las fuerzas de reacción
del pie derecho e izquierdo respectivamente. Los instantes de contacto del talón
(HSd y HSi) y despegue de puntera (TOd y TOi) están señalados. (b) Razón
entre las fuerzas en los apoyos y el peso del sujeto (FZd y FZi). FT representa la
fuerza total en el eje z. Puntos locales de máximos (Max) y mı́nimos (min) de
la curva FT han sido señalados. Las ĺıneas discontinuas representan la corrección
aplicada entre el punto de máximo y el contacto real del talón.
Como se puede observar en la figura 4.11, se utiliza como referencia la señal
de fuerzas de reacción en el suelo. Esto se debe al hecho de que esta es la señal
que ofrece mayor precisión en la determinación de los instantes de inicio y fin
de contacto del pie con el suelo por ser una medida directa del evento. En esta
misma figura se aprecia que en el punto de máximo de la curva FT ocurre algunos
milisegundos antes del contacto del talón (HS). Este fenómeno se debe al hecho
de que el punto de máximo esfuerzo para frenar la pierna oscilante justo antes
del contacto del pie con el suelo ocurre antes del instante del contacto.
Esto no es necesariamente una desventaja, pues, (i) se puede detectar el con-
tacto del talón de forma anticipada y (ii) se puede estimar linealmente este ins-
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tante a través de una relación lineal del tipo δt ≃ α · vmarcha, donde vmarcha es la
velocidad de marcha del sujeto y δt es la diferencia temporal entre el instante de
máximo y el contacto del talón.
Para la validación de la detección precisa de los instantes de HS y TO basándo-
se en los máximos y mı́nimos de la curva de fuerza de reacción en los apoyos de
antebrazo, se han adquirido las fuerzas en los apoyos de antebrazo y las de reac-
ción en el suelo de dos sujetos sin ningún tipo de patoloǵıa asociada a la marcha.
Diez repeticiones fueron realizadas por cada sujeto sumando un total de 40 pasos
sobre las plataformas dinamométricas. Los datos obtenidos de estos experimentos
son analizados a continuación.
Inicialmente, se ha realizado un estudio de la correlación entre la detección
temporal de los instantes de HS y TO estimados utilizando los apoyos de ante-
brazos y la medida directa de las fuerzas de reacción en el suelo. Como se puede
observar en la figura 4.12, se obtienen indices de correlación de 0.99864 y 0.99819
para la estimación del TO y HS respectivamente. Este primer resultado indica
que la metodoloǵıa propuesta es válida y que existe una relación bastante lineal
entre el instante real de los eventos y los valores estimados.










Correlación entre la detección del TO
utilizando GRF y FT

























Correlación entre la detección del HS
utilizando GRF y FT
















Figura 4.12: + Usuario 1, o Usuario 2, (a) Correlación de la detección de TO
utilizando GRF y FT . (b) Correlación de la detección de HS utilizando GRF y
FT .
Además, de los experimentos realizados, se obtienen errores medios de es-
timación de (−23,50 ± 46,10) ms y (46,75 ± 50,60) ms para TO y HS. Estos
resultados son positivos considerando, por un lado, el tiempo total de ciclo (apro-
ximadamente de 1.5 s de media). En este caso, se obtienen errores para el TO de
(−0,55±1,85)% y (1,35±2,77)% para el HS. Cabe resaltar que valores negativos
de error indican una detección anticipada del evento.
Por otro lado, comparando los resultados con una aplicación actual y bastante
similar encontrada en la literatura, se obtienen errores sustancialmente menores.
Alwan et al. presenta en [96] un método para la identificación de HS y TO midien-
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do las fuerzas o pares de reacción en los manillares de un andador instrumentado.
En su trabajo, la estimación del instante de HS se hace a partir de la detección de
máximos en la medida de los pares en el eje transversal en el manillar del anda-
dor. Una vez estimado el instante de HS, el autor utiliza la metodoloǵıa descrita
por él como la regla del 60% que se basa en una marcha ideal, [117], y define que
la fase de apoyo corresponde al 60% del ciclo de marcha. Como el HS marca el
inicio de la fase de apoyo y el TO su fin, el autor define que el TO ocurre en un
intervalo de tiempo (t = 0,6 · Tciclo) después de la estimación del HS, utilizando
el ciclo de marcha anterior como referencia para el tiempo total de ciclo (Tciclo).
Aunque el valor del tiempo de ciclo se vaya actualizando a cada ciclo finalizado,
no hay evidencias de que la relación de la duración de la fase de apoyo relativa al
ciclo sea igual al 60%. De hecho este valor es aceptado solamente como un valor
aproximado bajo unas condiciones de marcha no asistida y a velocidad preferida.
La tabla 4.1 presenta una comparación del método desarrollado en esta tesis y el
estudio presentado en [96].
Tabla 4.1: Coeficientes de correlación (r), media (m) y desviación estándar (Std)
del error entre los instantes de TO y HS y error percentual. Comparación de los
resultados presentados por Alwan et al. y los de este trabajo.
Método Evento r m[ms] Std m[%] Std
Trabajo actual
TO 0.9986 -23.50 46.10 -0.55 1.85
HS 0.9981 46.75 50.60 1.35 2.77
Alwan et al.
TO 0.9992 53.54 42.60 4.10 2.75
HS 0.9990 67.27 50.38 5.27 3.66
Estimación continua de la cadencia
En esta sección se presenta un método para la obtención de la cadencia en la
marcha asistida por andadores a través de la medición de fuerzas de interacción
entre el sujeto y el dispositivo. La información de cadencia es importante para
realizar el estudio o la observación espacio-temporal continuada de la marcha hu-
mana asistida. A continuación se presenta la técnica utilizada para la estimación
y el seguimiento de la cadencia.
Estimación adaptativa de la cadencia En este trabajo, se propone el Weighted-
Frequency Fourier Linear Combiner (WFLC) como el método para la estimación
continua de la cadencia de marcha a través de las fuerzas de interacción hombre-
máquina. El WFLC es un algoritmo adaptativo que es capaz de ajustarse a una
entrada periódica utilizando un modelo sinusoidal, estimando su amplitud, fre-
cuencia y fase. La técnica se basa en IEEE-STD-1057, un estándar para el ajuste
de ondas sinusoidales en observaciones discretas en el tiempo.
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Riviere extendió las caracteŕısticas del filtro FLC (Fourier Linear Combiner),
un filtro tipo notch adaptativo originalmente propuesto para la cancelación de
ruido, [118], de manera que éste pudiera adaptarse también a los cambios de fre-
cuencia del movimiento por medio de una modificación del algoritmo de mı́nimos
cuadrados (LMS), [119]. La adaptación de los parámetros del modelo, en este ca-
so los coeficientes de Fourier, se realiza a través de la utilización de un algoritmo
recursivo de mı́nimos cuadrados (Least-Mean-Square - LMS). Esta adaptación ha
extendido el uso del WFLC a otras aplicaciones. Por ejemplo, E. Rocon presenta
en [120] la utilización del WFLC para la estimación del movimiento tembloroso
en la aplicación de una ortesis activa para la cancelación del temblor patológico
en miembro superior. El algoritmo WFLC ofrece, entre otras ventajas, una salida
de fase cero y de bajo coste computacional, posibilitando su implementación en
tiempo real.
Anteriormente, se ha discutido que, debido al soporte parcial del peso del
usuario, las fuerzas verticales en cada uno de los apoyos de antebrazos presentan
gran correlación con las fases de marcha. Para la estimación de la cadencia, estas
fuerzas son combinadas. Como el algoritmo está diseñado para adaptarse a la
frecuencia dominante de una señal, [119], es importante realizar un filtrado para
aislar la banda de frecuencia en la cual la cadencia de marcha se encuentra. De
esta manera, se ha utilizado el filtro paso-banda (1-2Hz) de quinto orden tipo
















Figura 4.13: Etapa de preprocesado empleada antes del algoritmo de estimación.
El componente vertical de ambos apoyos de antebrazos son sumados y pasados
por un filtro paso-banda para el acondicionamiento de la señal. La señal resultante
es utilizada para la estimación de cadencia a través del algoritmo WFLC.
La recursividad del WFLC minimiza el error εk entre la entrada sk y la señal
del modelo armónico, ecuación 4.1. Se asume que la señal de interacción de fuerzas
medida por los sensores puede ser modelada matemáticamente como una señal
sinusoidal pura de frecuencia ω0k más M armónicos, [121].




[wrk sin (rω0kk) + wrk+M cos (rω0kk)] (4.1)
En la implementación del WFLC, se utiliza un algoritmo de mı́nimos cuadra-
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dos para adaptar recursivamente el valor de ω0k , proporcionando una estimación
instantánea de la frecuencia:




























El algoritmo WFLC es formulado de la siguiente manera: la ecuación 4.4
representa una señal sinusoidal de frecuencia fundamental, ω0t . El error utilizado
para realizar la adaptación está descrito en la ecuación 4.5. Los pesos de frecuencia
y amplitud actualizados según el algoritmo de mı́nimos cuadrados (Least Mean


















, M + 1 ≤ r ≤ 2M
(4.4)
εk = sk −W
T
k Xk − µb (4.5)




r (wrkxM+rk − wM+rkxrk) (4.6)
Wk+1 = Wk + 2µ1εkXk (4.7)
De esta manera, el algoritmo propuesto tiene cinco parámetros para ser ajus-
tados: el número de armónicos del modelo, M , que es normalmente fijado en 1, la
frecuencia instantánea de inicialización, ω0,0, los pesos de actualización de ampli-
tud y frecuencia, µ0 y µ1, y el peso de sesgo, µb, para compensar derivas de baja
frecuencia, [119]. Estos parámetros fueron ajustados para estimar la frecuencia
de la señal de fuerzas preprocesada en la entrada que es la cadencia de la marcha
humana.
Metodoloǵıa experimental Para la validación experimental del método de es-
timación de cadencia propuesto, se ha solicitado a tres sujetos que anduvieran en
una cinta tipo tapiz rodante mientras utilizaban el andador. Durante los experi-
mentos, la velocidad de marcha se mantuvo constante durante 60 segundos y fue
manualmente cambiada para validar la capacidad del algoritmo WFLC en seguir
la cadencia de marcha en distintas velocidades. Tres velocidades fueron utilizadas
en los experimentos: 2, 3 y 4 Km/h. Las fuerzas aplicadas en las plataformas de
apoyo de antebrazos fueran adquiridas a 1 KHz y almacenadas para el análisis
futuro.
Los experimentos se han realizado en el laboratorio de análisis de movimiento.
Cuatro marcadores fueran ubicados en los pies de los usuarios (véase la figura
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4.14c). Durante los experimentos, los datos cinemáticos referentes a las posiciones
de los pies fueran adquiridos por las seis cámaras sensibles a la luz infrarroja a
250Hz para la obtención de una señal de cadencia de referencia estable para
comparar con la estimación realizada por el algoritmo propuesto. La figura 4.14





Figura 4.14: Metodoloǵıa experimental. (a) Imagen estática del experimento. (b)
Cámaras infrarroja. (c) Ubicación de marcadores en en los pies del sujeto.
Como en las situaciones anteriores, ambos sistemas de adquisición están sin-
cronizados a través de una señal de RF. La figura 4.15 ilustra de manera es-
quemática la arquitectura de adquisición empleada en estos experimentos de va-
lidación.
La componente en la dirección de avance (eje x en la referencia del sistema
de análisis de movimientos) del movimiento de los pies es usada para obtener la
señal de referencia de cadencia. Considerando la referencia del sistema de foto-
grametŕıa presentado en la figura 4.16a, cuando la componente x de la evolución
de los pies llega al punto de mı́nimo local 4.16b, se indica el contacto inicial del
pie y consecuentemente el inicio de la fase de apoyo. Este evento puede ser deter-
minado de manera automática por el cruce por cero de la señal derivada de los
componentes x de la evolución de ambos pies. La cadencia, entonces, medida en
número de pasos por unidad de tiempo, es obtenida de forma discreta midiendo
el tiempo entre dos eventos consecutivos de la marcha. En este caso, la cadencia
es determinada a través de la inversa del intervalo temporal entre dos contactos
iniciales de uno de los pies. Los resultados de la estimación de la cadencia utili-
zando el algoritmo WFLC y las señales de fuerza son presentados y comparados
con esta cadencia de referencia.
Resultados y Discusión Conforme se ha mencionado, el algoritmo WFLC po-
see cinco parámetros que deben ser ajustados: el número de armónicos, M , que
normalmente se fija a 1, la frecuencia instantánea de inicialización, ω0,0, los pe-
sos de actualización de amplitud y frecuencia, µ0 y µ1, y el peso de sesgo, µb,
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Sistema de análisis de movimiento (BTS)
AMPLIFICADORES
SENSORES FUERZA
Figura 4.15: Arquitectura de adquisición utilizada en los experimentos. El
PC/104-Plus y su tarjeta de adquisición son responsables de la conversión A/D
de los sensores de fuerza y proporcionan las señales de sincrońıa con el laborato-
rio de análisis de movimiento. Este último está equipado con las seis cámaras IR
brindando la evolución espacio-temporal de los pies del sujeto.
que en este caso a sido fijado a cero, toda vez que debido al filtrado paso-banda
no se observan derivas de baja frecuencia. El parámetro ω0,0 fue fijado a 1 Hz,
la frecuencia de corte inferior del filtro Butterworth y, de esta manera, el valor
mı́nimo que puede alcanzar la cadencia en los experimentos propuestos.
Para el ajuste de los parámetros µ0 y µ1, se probaron diversas combinacio-
nes buscando la minimización del Error Cuadrático Medio (MSE, Mean Square
Error). La ecuación del error utilizado se presenta en la ecuación 4.8. La Tabla
4.2 presenta los valores ajustados de µ0 y µ1 para los tres sujetos, además del











Donde fck y f̂ck son las cadencias medidas y estimadas, respectivamente, en la
muestra k, considerando n como el número total de muestras de un determinado
experimento.
Una vez ajustados los parámetros, la figura 4.17 ilustra un ejemplo de la
cadencia estimada y la referencia con el sistema de fotogrametŕıa y el error por-
centual instantáneo descrito en la ecuación 4.9. Como puede ser observado en las
curvas, el error es máximo en el inicio de los experimentos, durante el tiempo de


































componente x del movimiento del pie
derivada de la componente x del movimiento del pie
contacto inicial del pie
(a) (b)
Figura 4.16: (a) Definición de los ejes y (b) la evolución de los pies del sujeto en
la dirección x empleada para el cálculo de la señal de referencia para la cadencia.
El cruce por cero de la señal derivada de la componente x de la progresión de los
pies es utilizado para la obtención de la cadencia con el sistema de fotogrametŕıa.
Tabla 4.2: Parámetros ajustados para cada sujeto y el Error Cuadrático Medio
obtenido.
Sujeto µ0 µ1 MSE [Hz]
1 1, 290 · 10−5 3, 200 · 10−2 3, 188 · 10−2
2 1, 200 · 10−5 2, 150 · 10−2 3, 931 · 10−2
3 4, 800 · 10−6 2, 000 · 10−2 5, 404 · 10−2
estabilización del algoritmo.
%Ek =
|fck − f̂ck |
fck
· 100% (4.9)
Se considera superado el tiempo de estabilización una vez que el error ins-
tantáneo %Ek se encuentra por debajo de 5%. En el caso presentado en la figura
4.17, el tiempo de estabilización es de 2.749 s. Para los otros dos sujetos, se ha
obtenido un tiempo de estabilización similar al presentado (3.053 s y 4.132 s para
los sujetos 2 and 3 respectivamente). Una vez que el algoritmo ofrece valores de
salida estables, la estimación de cadencia es bastante precisa incluso en los ins-
tantes en los cuales se introducen los cambios de velocidad en el tapiz rodante. En
el caso de la figura 4.17, los cambios de velocidad ocurren en los instantes t=70
s y t=130 s. Como se observa, el algoritmo ofrece el seguimiento de cadencia con
poco error en estos instantes igualmente.
El estudio presentado en esta sección es importante no sólo para la estimación
en tiempo real de la cadencia con las señales de fuerza. Como se observará en
la sección siguiente, es importante saber la frecuencia de los pasos del sujeto
de manera a estimar y eliminar la componente de fuerzas debido a la marcha
humana en todos los ejes de los sensores de fuerza. De esta manera, se podŕıa
realizar el filtrado selectivo de esta componente para obtener las fuerzas debidas
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Figura 4.17: Curva de aprendizaje (learning curve): cadencia de referencia versus
estimada con el algoritmo WFLC y el error instantáneo de estimación.
a otros eventos de la interacción hombre-máquina en la marcha asistida.
4.2.4. Eventos transitorios relacionados con intenciones de guiado
Antes de iniciar el estudio de las señales de fuerza relacionadas con los gestos,
posturas y los comandos de guiado es importante definir una serie de conceptos
que serán usados en esta sección.
Inicialmente, conviene realizar un análisis más detallado de las señales obte-
nidas en el subsistema de medición de fuerzas en el grupo superior. La figura 4.18
muestra un ejemplo t́ıpico de las señales obtenida de un experimento.
Como se puede observar en la figura 4.18, aparte de las dos componentes rela-
cionadas con las fases de marcha y las intenciones de guiado, hay una componente
de frecuencia más alta que sólo se presenta durante la etapa del experimento en
la cual el sujeto se mueve con el dispositivo. Esta componente se observa especial-
mente en el eje y (dirección de avance) de las señales de fuerza y está relacionada
con las imperfecciones en el suelo o excentricidades en las ruedas del andador, ori-
ginando vibraciones en la estructura. Debido a la alta sensibilidad de los sensores
de fuerza instalados en el andador, estas componentes indeseadas son captadas.
De esta manera, para la obtención de las componentes de fuerza relaciona-
das con las intenciones de guiado aplicadas por el usuario, se propone el método
de doble filtrado, presentado en la figura 4.19. Por un lado, la etapa de filtrado
superior elimina las componentes de alta frecuencia relacionadas con las imperfec-
ciones de las ruedas o las irregularidades del terreno. Por otro, la etapa inferior
estima las componentes de las señales de fuerza relacionadas con la pauta de
marcha del sujeto. Para ello, se utiliza un filtro selectivo y adaptativo ajustado
4.2. MODELADO DE LA INTERACCIÓN HOMBRE-MÁQUINA EN EL TREN SUPERIOR 125











Andador sin sujeto apoyado

















Figura 4.18: Datos originales obtenidos del eje y (dirección de avance) del sensor
de fuerza del lado derecho de la plataforma de medición.
a la frecuencia de la cadencia (obtenida con la técnica WFLC) del sujeto. En las
secciones siguientes se presentan el diseño y la validación de estas dos etapas de














Fi: Señal de fuerza obtenida del sensor i
F’i: Señal obtenida en la salida de la etapa de filtrado
Fcad_i: Componente periódica de la señal debido a las 
 oscilaciones originadas por los pasos en la marcha
Ft_i: Componente relacionada con los transitorios da la 
 marcha
Figura 4.19: Doble filtrado utilizado para la extracción de las componentes de las
señales de fuerza relacionadas con las intenciones de guiado del dispositivo.
Eliminación de las perturbaciones de alta frecuencia
Anteriormente, las señales de alta frecuencia fueron ignoradas y se han eli-
minado empleando filtros conocidos como Zero-phase forward and reverse digital
filtering, [122]. Estos filtros son implementados en dos fases. La primera, de forma
causal, avanzando en el tiempo, y la segunda, de forma no causal, filtran los datos
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de forma inversa en el tiempo. De esta manera se obtienen filtros con fase zero y
con excelentes caracteŕısticas de magnitud.
Evidentemente, debido a la no causalidad, estos filtros sólo pueden ser em-
pleados en el procesamiento off-line de los datos. De esta manera, para la iden-
tificación de los parámetros de la marcha asistida conviene el estudio de técnicas
de filtrado que puedan ser implementadas en tiempo real.
Los filtros recursivos clásicos siempre introducen una diferencia de fase im-
portante entre la señal de entrada y la de salida, provocando un retardo temporal
en la señal filtrada. Esa situación no es deseada en casos como el presentado en
esta tesis doctoral, en los cuales un retraso muy elevando en la señal de salida
podŕıa originar un problema práctico importante en la respuesta del sistema de
marcha asistida. Si suponemos una versión motorizada del andador SIMBIOSIS,
el retraso procedente del filtrado de las señales se sumaŕıa a los retrasos introdu-
cidos por los clasificadores o sistemas de control utilizados para la determinación
de los comandos a ser ejecutados por el sistema motor.
Si, por un lado, debido a la problemática presentada, conviene buscar técnicas
de filtrado más eficientes, por otro, considerando que el dispositivo desarrollado
lleva una electrónica empotrada se debe dar importancia al coste computacional
de estas técnicas. De esta manera se han estudiado e implementado filtros g-h1
para la eliminación de estas componentes indeseadas de forma eficiente y sin
introducir retardos importantes en las señales medidas.
Filtros g-h Los filtros g-h son filtros recursivos muy simples, basados en es-
timadores de segundo orden que estiman la posición y velocidad de un objeto
utilizando un modelo dinámico en donde la referencia a seguir se mueve a velo-
cidad constante. Aunque el modelo dinámico suponga un sistema de velocidad
constante, puede que la referencia no se mueva aśı. Sin embargo, como los movi-
mientos humanos son lentos y con aceleraciones muy pequeñas, [123], y utilizando
una tasa de muestreo elevada, la asunción de velocidad constante es bastante ra-
zonable. Por ejemplo, en su tesis doctoral, E. Rocon, [120], propone la utilización
de filtros g-h para la extracción de movimientos voluntarios en usuarios con tem-
blor patológico y la utilización de estos movimientos para el control de una ortesis
activa de miembro superior.
De esta manera, se presentan las ecuaciones g-h de actualización o filtrado,
(4.10) (4.11), que ofrecen la actualización de la posición y velocidad de un objeto.
x̂k|k = x̂k|k−1 + gk(yk − x̂k|k−1) (4.10)




1En la literatura, los filtros g-h también son conocidos como filtros α− β.
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Donde, x y ẋ son la posición y la velocidad del objeto, x̂i|j y ˆ̇xi|j son las
estimaciones de la posición y velocidad en el instante i utilizando la medición
realizada en el instante j. Los parámetros gk e hk son los parámetros con los
cuales se atribuye un mayor o menor peso a la medida, yk. En general, estos
parámetros dependen del tiempo de muestreo. Finalmente, T simboliza el periodo
de estimación, que en este caso es igual al periodo de muestreo.
Por lo general, no interesa conocer el valor de x̂k|k y si x̂k+1|k. De esta ma-
nera, se presentan las ecuaciones g-h de predicción, en las cuales se asume un
movimiento de velocidad constante, ecuaciones 4.12 y 4.13.
ˆ̇xk+1|k = ˆ̇xk|k (4.12)
x̂k+1|k = x̂k|k + T ˆ̇xk+1|k (4.13)
Combinando las cuatro ecuaciones anteriores, se obtienen las ecuaciones g-h
de predicción y filtrado.
ˆ̇xk+1|k = ˆ̇xk|k−1 +
hk
T
(yk − x̂k|k−1) (4.14)
x̂k+1|k = x̂k|k−1 + T ˆ̇xk+1|k + gk(yk − x̂k|k−1) (4.15)
Finalmente, considerando criterios de estabilidad, de la literatura se obtiene
que los filtros g-h son estables siempre que se cumplan las condiciones presentadas








4 - 2g - h > 0
(4.16)
Como se puede observar de las ecuaciones 4.14 y 4.15, el método de filtrado
empleado es de simple implementación siendo bastante razonable su empleo en
aplicaciones embarcadas como la diseñada en este trabajo. El ajuste de los filtros
depende únicamente de la selección de los parámetros gk e hk que pueden ser
constantes, o pueden variar a lo largo del tiempo, como en el caso del Filtro de
Kalman, [125].
En este trabajo se utilizarán los filtros g-h con coeficientes constantes (i.e.,
gk = g y hk = h) manteniendo el criterio del bajo coste computacional de los
algoritmos de filtrado. De esta manera, el problema del ajuste adecuado del filtro
g-h se resume a la selección de los parámetros g y h.
En la literatura hay varias métricas para la elección de los parámetros de
filtros g-h. Algunas de ellas serán evaluadas a continuación.
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Filtro Benedict-Bordner El filtro Benedict-Bordner está concebido para mini-
mizar el error transitorio de predicción para una variación de velocidad de tipo
escalón en la referencia que se está siguiendo, [126]. El error de estimación tran-
sitorio es definido como el error producido en la estimación del filtro cuando hay
un cambio brusco en la velocidad de la referencia.
Considerando la minimización presentada por los autores en [126], la selección





Sin embargo, los autores no presentan una metodoloǵıa para la selección del
parámetro g. La selección de dicho parámetro se debe hacer, por un lado, consi-
derando las ecuaciones de estabilidad (4.16) presentadas anteriormente. Por otro
lado, se debe obtener una métrica para la selección del parámetro g de manera
que el filtrado sea eficiente y no introduzca una sobreamortiguación en la señal
deseada. La métrica para la optimización en la selección del parámetro g en este
caso y en el de los demás filtros analizados en este trabajo será presentada más
adelante en este caṕıtulo.
Cabe resaltar que según las ecuaciones de los filtros g-h presentadas ante-
riormente el parámetro T también influye en el rendimiento del filtro. En este
caso, como se ha optado por una frecuencia de muestreo de 1 KHz para todos
los subsistemas integrados en el andador, se ha dejado fijo este parámetro en
T = 11000s.
Filtro cŕıticamente amortiguado Como el propio nombre del filtro indica, en
el caso de este filtro, los parámetros g y h son seleccionados de manera que la
respuesta del filtro sea cŕıticamente amortiguada, [124]. El fundamento de esta
técnica de selección de los parámetros del filtro se basa en estimar la posición
futura según una recta que mejor se ajusta a todos los puntos medidos hasta el
momento. Considerando una aproximación óptima para el ajuste de esta recta,
se podŕıa utilizar la minimización del error por el método de mı́nimos cuadrados











El principal problema de esta solución es que se asigna un peso idéntico a
todas los datos anteriores y a la última muestra. Para eliminar este problema, se
propone una modificación que da mayor importancia a los errores más recientes,
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Donde el factor de peso θ es dado por 0 ≤ θ ≤ 1.
De esta manera, realizadas ciertas simplificaciones matemáticas, presentadas






Aparte de esto, otra ventaja conseguida es que no es necesario almacenar
todos los datos anteriores para la predicción como seŕıa necesario en el método
de los mı́nimos cuadrados.
Igualmente que en el caso del filtro Benedict-Bordner solamente hay que se-
leccionar un parámetro (θ) en el diseño del filtro.
Selección y optimización de los filtros Para la selección de los parámetros
en los filtros g-h mencionados anteriormente, se ha empleado una métrica que
determina el error de la señal filtrada con los filtros propuestos en relación a
una señal de referencia. Esta señal de referencia ha sido obtenida empleando los
filtros conocidos por Zero-phase forward and reverse digital filtering, presentados
al principio de esta sección. La construcción no causal de estos filtros hace que
estos sean óptimos para el procesamiento off-line de los datos toda vez que no
introducen ningún tipo de retraso en la señal filtrada. De esta manera que se
pueden emplear filtros de alto orden sin el problema asociado del desfase en la
señal filtrada.
Para la determinación de la expresión a ser utilizada para el error, se debe
tener en cuenta, por un lado, la velocidad con que los algoritmos propuestos
responden a los cambios en las señales de fuerza y, por otro, la suavidad de la
señal de salida. De esta manera, se ha empleado la formulación conocida como






Donde, |ε| es valor medio del error absoluto de la señal filtrada en relación a
la señal de referencia y σ2 es la varianza de la estimación de la referencia. De esta
manera, |ε| representa una medida de lo rápido que se ajusta la señal filtrada a
la señal de referencia y σ2 es una medida de la suavidad de la señal filtrada.
Siguiendo esta aproximación, las señales obtenidas de experimentos de marcha
realizados con cinco sujetos han sido procesadas de manera que se seleccionara
los valores óptimos de los coeficientes de cada filtro para obtener el mı́nimo Error
Cinemático de Seguimiento en cada caso y para cada tipo de filtro.
Los experimentos consisten en cinco etapas: (i) apoyarse sobre el andador
durante 3-5 segundos, (ii) caminar con el andador en ĺınea recta por un largo
pasillo, (iii) realizar un giro de 90 grados, (iv) seguir caminando por un segundo
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pasillo, (v) pararse y quedarse apoyado sobre el andador por 3-5 segundos. Se
realizaban alternadamente giros a la derecha (GD) y a la izquierda (GI) con el
fin de obtener las señales más diversas. Cada experimento se ha repetido tres
veces para cada lado, generándose un total de seis experimentos por cada sujeto
y treinta señales para la selección de los filtros. Cada experimento teńıa una
duración de entre 50 y 70 segundos dependiendo de la velocidad de marcha de cada
sujeto que ha sido dejada a la elección del mismo. De esta manera se evidencia
la gran cantidad de datos utilizada en la selección y optimización de los filtros.
Los valores óptimos de los coeficientes de los filtros, acompañados del ECS y
del retraso (δ) asociados han sido comparados también con el filtro Butterworth
de orden uno, en el cual la frecuencia de corte también ha sido optimizada según el
mismo criterio (reducción del ECS). Los resultados de este análisis se presentan
en la tabla 4.3. Como los experimentos con giros a la derecha y a la izquierda
no presentan diferencias significativas en la selección del filtro apropiado para
la eliminación de las componentes de alta frecuencia, los resultados de los seis
experimentos realizados con cada uno de los cinco sujetos han sido agrupados.
En el estudio presentado en la tabla 4.3 se analizan solamente los resultados
de los filtros aplicados sobre los ejes y de los sensores de fuerza, debido al hecho
de que estas son las señales que más influencia sufren por el ruido introducido por
las excentricidades e imperfecciones en las ruedas o irregularidades en el suelo.
Como se puede observar, el ECS es muy bajo para todos los filtros empleados.
Conforme a lo esperado, las señales filtradas por el filtro de Butterworth de orden
1 presentan los menores ECS ((1,605± 0,3325) · 10−1), por el hecho de que como
este filtro no ofrece una estimación de las señales futuras hay menores sobre-
oscilaciones en la señales filtradas. Sin embargo, por esta misma razón, estas son
las señales que más retraso presentan en relación con las señales de referencia
(cerca de 32ms en media).
En el caso de las señales filtradas con el filtro Benedict-Bordner se observa
que aplicando los filtros ideales (según la minimización del ECS), se obtiene el
menor retraso en las señales. Sin embargo, para este filtro aśı como para el filtro
de Butterworth, hay una mayor dispersión en los valores de los coeficientes de
los filtros ideales para cada caso cuando se compara con el filtro cŕıticamente
amortiguado.
Los valores de ECS obtenidos con el filtro cŕıticamente amortiguado son equi-
valentes a los obtenidos con el filtro Benedict-Bordner (1,923 ± 0,4002) · 10−1 y
(2,014±0,4194)·10−1 , respectivamente). Por un lado, el retraso introducido en las
señales, aunque menor que los obtenidos por el filtro Butterworth, son mayores
que los introducidos por el filtro Benedict-Bordner.
Por otro lado, hay una menor desviación estándar en los coeficientes de los
filtros óptimos cuando son comparamos con los otros dos métodos, lo que indica
que si se emplea el filtro con el coeficiente medio entre todos los experimentos
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Tabla 4.3: Comparativa entre los estimadores propuestos y el filtro de Butterworth
de orden 1. Valores dados en la forma {media±deviación estándar} para cada
sujeto considerando los seis experimentos.
Filtro Butterworth
Suj. Sensor ECS [kgf] δ [ms] frecuencia de corte
1
FY der (1,727± 0,1161) · 10
−1 (3,000± 0,1633) · 101 (4,233 ± 0,4298) · 100
FY izq (1,674± 0,0756) · 10
−1 (2,967± 0,1247) · 101 (4,483 ± 0,3880) · 100
2
FY der (1,093± 0,1219) · 10
−1 (3,133± 0,2211) · 101 (3,975 ± 0,5170) · 100
FY izq (1,041± 0,1145) · 10
−1 (3,067± 0,1795) · 101 (4,283 ± 0,4870) · 100
3
FY der (1,772± 0,2902) · 10
−1 (3,167± 0,2809) · 101 (3,767 ± 0,6718) · 100
FY izq (1,772± 0,2638) · 10
−1 (3,217± 0,1067) · 101 (3,767 ± 0,2494) · 100
4
FY der (1,732± 0,2201) · 10
−1 (3,217± 0,1067) · 101 (3,458 ± 0,4522) · 100
FY izq (1,652± 0,2061) · 10
−1 (3,217± 0,1067) · 101 (3,633 ± 0,2115) · 100
5
FY der (1,771± 0,1740) · 10
−1 (3,467± 0,1374) · 101 (3,100 ± 0,3354) · 100
FY izq (1,817± 0,1905) · 10
−1 (3,300± 0,1547) · 101 (3,500 ± 0,3266) · 100
Media (1,605± 0,3325) · 10−1 (3,175± 0,2150) · 101 (3,820 ± 0,5885) · 100
Filtro Benedict-Bordner
Suj. Sensor ECS [kgf] δ [ms] g
1
FY der (2,194± 0,1455) · 10
−1 (1,583± 0,1462) · 101 (2,817 ± 0,1795) · 10−2
FY izq (2,131± 0,0893) · 10
−1 (1,517± 0,1951) · 101 (2,900 ± 0,2828) · 10−2
2
FY der (1,396± 0,1569) · 10
−1 (1,933± 0,3902) · 101 (2,517 ± 0,3727) · 10−2
FY izq (1,333± 0,1414) · 10
−1 (1,850± 0,4113) · 101 (2,633 ± 0,4758) · 10−2
3
FY der (2,203± 0,4284) · 10
−1 (1,900± 0,4397) · 101 (2,425 ± 0,3521) · 10−2
FY izq (2,291± 0,3513) · 10
−1 (1,933± 0,2134) · 101 (2,542 ± 0,2070) · 10−2
4
FY der (2,105± 0,2947) · 10
−1 (1,967± 0,1972) · 101 (2,223 ± 0,1863) · 10−2
FY izq (2,019± 0,2605) · 10
−1 (1,967± 1,5986) · 101 (2,292 ± 0,1170) · 10−2
5
FY der (2,183± 0,2209) · 10
−1 (2,383± 0,2544) · 101 (2,041 ± 0,1538) · 10−2
FY izq (2,284± 0,2446) · 10
−1 (2,100± 0,3215) · 101 (2,229 ± 0,2634) · 10−2
Media (2,014± 0,4194) · 10−1 (1,9133 ± 0,3721) · 101 (2,469 ± 0,3781) · 10−2
Filtro Cŕıticamente Amortiguado
Suj. Sensor ECS [kgf] δ [ms] θ
1
FY der (2,124± 0,1447) · 10
−1 (2,050± 0,2432) · 101 (9,857± 0,01374) · 10−1
FY izq (2,056± 0,0896) · 10
−1 (1,967± 0,2494) · 101 (9,850± 0,01528) · 10−1
2
FY der (1,321± 0,1437) · 10
−1 (2,533± 0,4988) · 101 (9,877± 0,02054) · 10−1
FY izq (1,262± 0,1311) · 10
−1 (2,217± 0,3891) · 101 (9,862± 0,02267) · 10−1
3
FY der (2,108± 0,3627) · 10
−1 (2,533± 0,6600) · 101 (9,882± 0,02340) · 10−1
FY izq (2,174± 0,3218) · 10
−1 (2,617± 0,3184) · 101 (9,878± 0,01344) · 10−1
4
FY der (2,035± 0,2687) · 10
−1 (2,567± 0,3815) · 101 (9,890± 0,01633) · 10−1
FY izq (1,947± 0,2533) · 10
−1 (2,433± 0,1795) · 101 (9,883± 0,00745) · 10−1
5
FY der (2,094± 0,2037) · 10
−1 (2,967± 0,3543) · 101 (9,900± 0,01155) · 10−1
FY izq (2,177± 0,2495) · 10
−1 (2,783± 0,3288) · 101 (9,899± 0,01344) · 10−1
Media (1,923± 0,4002) · 10−1 (2,467± 0,4847) · 101 (9,877 ± 0,0225) · 10−1
de todos los usuarios se estaŕıa seleccionando el filtro que más se acerca al filtro
ideal particular.
De esta manera, considerando que el valor del ECS es bajo para los tres casos,
se debe seleccionar entre el filtro Benedict-Bordner, que ofrece el menor retraso,
y el cŕıticamente amortiguado, en el cual el filtro medio es bastante cercano al
filtro óptimo para cada sujeto y experimento.
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Aparentemente, por el hecho de haber menos dispersión entre los coeficientes
del filtro cŕıticamente amortiguado éste parece ser la mejor opción. Sin embargo,
esta afirmación no tendŕıa en cuenta la sensibilidad de los dos filtros frente a la
variación de los coeficientes seleccionados. De esta manera, para la selección del
filtro más adecuado a las señales, es decir, el filtro que presente el mejor ECS y
el menor retraso sobre la señal filtrada, se han procesado todos los datos con los
valores medios de los coeficientes de los filtros Benedict-Bordner y cŕıticamente
amortiguado. Los resultados obtenidos se presentan en la tabla 4.4.
Tabla 4.4: Comparativa entre los estimadores propuestos utilizando los valores
medios para los filtros obtenidos para los cinco sujetos en sus seis experimentos.
Valores dados en la forma {media±deviación estándar}.
Filtro Benedict-Bordner g = 2,469 · 10−2
Suj. Sensor ECS [kgf] δ [ms]
1
FY der (2,212 ± 0,1483) · 10
−1 (1,850± 0,055) · 101
FY izq (2,153 ± 0,8693) · 10
−1 (1,883± 0,041) · 101
2
FY der (1,406 ± 0,1700) · 10
−1 (1,933± 0,103) · 101
FY izq (1,343 ± 0,1469) · 10
−1 (1,950± 0,055) · 101
3
FY der (2,231 ± 0,4683) · 10
−1 (1,850± 0,176) · 101
FY izq (2,299 ± 0,3875) · 10
−1 (2,000± 0) · 101
4
FY der (2,126 ± 0,3298) · 10
−1 (1,783± 0,041) · 101
FY izq (2,028 ± 0,2834) · 10
−1 (1,833± 0,082) · 101
5
FY der (2,244 ± 0,2702) · 10
−1 (1,983± 0,117) · 101
FY izq (2,303 ± 0,2508) · 10
−1 (1,900± 0,063) · 101
Media (2,035± 0,358) · 10−1 (1,897± 0,697) · 101
Filtro Cŕıticamente Amortiguado, θ = 9,877 · 10−1
Suj. Sensor ECS [kgf] δ [ms]
1
FY der (2,140± 0,145) · 10
−1 (2,517± 0,075) · 101
FY izq (2,082± 0,080) · 10
−1 (2,567± 0,103) · 101
2
FY der (1,331± 0,157) · 10
−1 (2,467± 0,103) · 101
FY izq (1,271± 0,136) · 10
−1 (2,533± 0,082) · 101
3
FY der (2,144± 0,410) · 10
−1 (2,333± 0,103) · 101
FY izq (2,180± 0,356) · 10
−1 (2,550± 0,084) · 101
4
FY der (2,061± 0,314) · 10
−1 (2,183± 0,075) · 101
FY izq (1,954± 0,279) · 10
−1 (2,283± 0,075) · 101
5
FY der (2,149± 0,251) · 10
−1 (2,350± 0,084) · 101
FY izq (2,196± 0,259) · 10
−1 (2,350± 0,084) · 101
Media (1,951± 0,350) · 10−1 (2,413± 0,131) · 101
Aunque anteriormente se haya observado que los coeficientes óptimos del filtro
cŕıticamente amortiguado presentan menor dispersión, de los datos de la tabla
4.4 se observa que el filtro Benedict-Bordner presenta mejores resultados para los
datos obtenidos experimentalmente. Tal como indica la tabla, en todos los casos
este filtro presenta el menor retraso y un valor de ECS bastante similar (aunque
un poco superior).
De esta manera, se selecciona el filtro Benedict-Bordner como ideal, entre
las opciones analizadas en este trabajo, para la eliminación de las componentes
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de alta frecuencia en las señales de fuerza de interacción en el tren superior. La
figura 4.20 presenta la señal original y la filtrada con el filtro Benedict-Bordner
con g = 2,469 · 10−2. Como se puede observar, todav́ıa existe un pequeño rizado
en la señal, pero la reducción de éste a través de la modificación del parámetro























Figura 4.20: Señal original y filtrada con el filtro Benedict-Bordner elegido en
esta sección.
La figura 4.21 presenta un detalle de las mismas señales presentadas ante-
riormente. Como se puede observar, hay pequeñas sobreoscilaciones debido a la
caracteŕıstica de estimación y filtrado de los filtros g-h. Sin embargo, a la vez se
observa el pequeño retraso introducido por el filtro y la elevada calidad de filtrado
conseguida.















Figura 4.21: Detalle de las señales de fuerza con y sin el filtro elegido.
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Estimación de componente debido a la cadencia y pautas de marcha del sujeto
Antes de llegar al diagrama de bloques presentado anteriormente en la figura
4.19, algunas posibilidades han sido estudiadas para eliminar de las señales de
fuerza las componentes relacionadas con los movimientos debidos a la marcha del
sujeto.
La primera opción, quizás la más intuitiva, seŕıa el filtrado en serie de la señal
con una metodoloǵıa similar a lo presentado en la sección anterior (véase la figura
4.22). De hecho se podŕıa utilizar un filtro para eliminar, a la vez, las perturbacio-
nes de alta frecuencia y las señales debidas a la marcha del usuario. Esta solución
no seŕıa apropiada por la cercańıa entre las frecuencias de las señales de marcha y
las señales gestuales/posturales aplicadas por el usuario que indiquen los coman-
dos de guiado. De esta manera, si se hubiera optado por esta alternativa, habŕıa
el riesgo de eliminar, de forma no intencionada, ciertas componentes importantes




debido a la marcha
Figura 4.22: Opción de filtrado para eliminar, a la vez, las perturbaciones de alta
frecuencia y las señales debido a la marcha del usuario.
Anteriormente, en este caṕıtulo, se ha presentado el algoritmo WFLC. Como
se ha indicado, este algoritmo WFLC estima una entrada periódica utilizando un
modelo sinusoidal, estimando su frecuencia, amplitud y fase, todas ellas variantes
en el tiempo. Aśı, la segunda posibilidad estudiada ha sido la utilización de este
algoritmo para estimar la componente debida a la marcha del sujeto y, aśı, elimi-
nar esta señal de la señales de fuerza originales, según se indica en la figura 4.23.
Del mismo modo, esta opción no es la más adecuada ya que introduce retraso
debido el filtro pasa-banda necesario para garantizar el funcionamiento adecuado
del algoritmo WFLC. Aśı, la resta de esta componente seŕıa realizada con desfase










Figura 4.23: Doble filtrado utilizado para la extracción de las componentes de las
señales de fuerza relacionadas con las intenciones de guiado.
Por todo ello, se ha estudiado una tercera variante, presentada inicialmente
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por Riviere, [127], que combina el algoritmo WFLC con el FLC (figura 4.24). El
FLC (Fourier Linear Combiner) es un algoritmo adaptativo que utiliza un mode-
lo dinámico de Fourier para estimar señales cuasi-periódicas con una frecuencia
conocida. De esta manera, la etapa WFLC pasa la estimación de frecuencia (ca-
dencia) al algoritmo FLC y éste se encarga de estimar la componente en esta
misma frecuencia (y sus armónicos) de la señal de entrada. Considerando que
la cadencia no vaŕıa de manera rápida durante la marcha, aunque exista algún
retraso en la estimación de la frecuencia, la estimación final de la señal Fcadi no
se ve afectada.
Otra ventaja de este método es que se pueden utilizar señales distintas (o
combinaciones de varias señales) para la entrada de la etapa de estimación de
la cadencia. Aśı, se pueden seleccionar las componentes en las cuales las señales
debidas a la cadencia sean más evidentes o bien señales provenientes de otros
subsistemas, mejorando el filtrado adaptativo de las señales de fuerza. Como
se puede observar en la figura 4.24, se ha utilizado la etapa de estimación de
cadencia desarrollada anteriormente en este caṕıtulo. En esta misma figura ya se










Fi: Señal de fuerza obtenida del sensor i
F’i: Señal obtenida en la salida de la etapa de filtrado
Fcad_i: Componente periódica de la señal debido a las 
 oscilaciones originadas por los pasos en la marcha










Etapa de estimación de cadencia
Figura 4.24: Esquema actualizado del doble filtrado utilizado para la extracción
de las componentes de las señales de fuerza relacionadas con las intenciones de
guiado.
El algoritmo FLC El FLC es un algoritmo adaptativo que, utilizando un modelo
dinámico de Fourier, es capaz de estimar señales cuasi periódicas. En este caso,
a diferencia del WFLC presentado anteriormente, la frecuencia de la señal que se
quiera estimar debe ser conocida y el algoritmo FLC adapta la amplitud y la fase
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de la señal a esta frecuencia. El modelo de Fourier con M armónicos utilizado





[wrsin(rω0k) + wM+1cos(rω0k)] (4.22)
El algoritmo FLC opera estimando de forma adaptativa los coeficientes de
la serie de Fourier (Wk) según un algoritmo recursivo basado en el método de
mı́nimos cuadrados (algoritmo LMS). Como se puede ver en la figura 4.25, el
algoritmo tiene dos tipos de entradas. Por un lado, se encuentran las señales de
referencia (Xk), un conjunto de M armónicos de senos y cosenos a la frecuencia
f0 =
ω0
2π . Por otro lado, la señal εk, resultado de la resta entre las señales yk y ŝk.
La primera señal, yk, es normalmente la señal medida en un proceso y comprende
una componente oscilatoria, sk, la cual se desea estimar con el algoritmo FLC
y la componente vk, en este caso, la señal de entrada libre de la componente
oscilatoria (sk).






























Figura 4.25: El algoritmo conocido como Fourier Linear Combiner - FLC. Es-
te algoritmo adaptativo compone una serie dinámica de Fourier truncada para
modelar la señal de entrada, conociéndose la frecuencia de esta señal.
Como se muestra en la figura, el algoritmo LMS se encarga de la adaptación
de los parámetros del modelo, es decir, del ajuste del vector de los coeficientes
Wk de la serie de Fourier. Finalmente, el algoritmo FLC queda definido de la
siguiente forma:
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xrk =
{
sin (rω0k) , 1 ≤ r ≤ M
cos ((r −M)ω0k) , M + 1 ≤ r ≤ 2M
(4.23)
εk = yk −W
T
k Xk (4.24)
Wk+1 = Wk + 2µεkXk (4.25)
Donde Wk = [W1k...W2Mk] es el vector adaptativo de los coeficientes de
Fourier, yk es la señal de entrada, M es el número de armónicos del modelo
utilizado y µ es el parámetro de ajuste de los coeficientes a ser estimados.
Varias caracteŕısticas del FLC son útiles para la cancelación de señales cuasi-
periódicas, como en el caso presentado en este trabajo. Primeramente, el FLC
adapta la amplitud y fase de una oscilación en su entrada y es capaz de hacer
un seguimiento de sus cambios, [128]. Además, es un método de muy bajo coste
computacional, [128], ofrece intŕınsecamente una salida de fase cero, [129], y tiene
un cero en el infinito, [127].
A modo de demostración de la potencia del algoritmo aqúı propuesto, se pre-
senta una simulación utilizando señales sintéticas. En la figura 4.26 se muestra el
funcionamiento del algoritmo propuesto. De manera intencionada se ha seleccio-
nado un valor de µ = 0,009 para que se pueda apreciar el tiempo de convergencia
del algoritmo. De la literatura, [128], se obtiene que el tiempo de convergencia
está relacionado con el valor del parámetro µ seleccionado. Como indica la figura,
la señal y seleccionada está compuesta por una señal sinusoidal con frecuencia
de 50 Hz (y1), una segunda sinusoide a 5 Hz (y2) y una componente dc (y3).
Todas estas señales tienen amplitud unitaria y son sumadas para obtener la señal
y = y1 + y2 + y3. Se ajustan las entradas del algoritmo FLC para separar la














































Figura 4.26: Simulación del algoritmo FLC con señales sintéticas.
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Sin embargo, el buen funcionamiento del algoritmo depende de la determina-
ción correcta de la frecuencia de referencia, ω0. En el caso del análisis off-line de
los datos, esta frecuencia pode ser introducida al algoritmo, pero en el caso de es-
te trabajo, interesa conocer esta frecuencia en tiempo real, para que el algoritmo
FLC sea capaz de estimar la componente de la fuerza relacionada con los pasos de
manera continua durante la marcha. Como ya se ha presentado en la figura 4.24,
en este trabajo se utiliza la estrategia anteriormente empleada por Riviere en
[127] que trata de realizar la estimación de la frecuencia con el algoritmo WFLC,
presentado anteriormente en este trabajo.
Valoración del método de filtrado con señales de marcha Para realizar el
análisis del algoritmo WFLC+FLC propuesto anteriormente sin el efecto del filtro
Benedict-Bordner, se ha realizado un filtrado previo de las señales con un filtro
no causal tipo Zero-phase forward and reverse digital filtering. El resultado del
filtrado adaptativo propuesto sobre la misma señal presentada anteriormente en
la figura 4.20 se muestra en la figura 4.27.







señal procesada por el filtro WFLC+FLC 






















Figura 4.27: Eliminación de la componente debido a los pasos de las señales de
fuerza utilizando el algoritmo WFLC+FLC propuesto. Dos zonas destacadas: un
tramo de marcha en ĺınea recta (I) y un tramo de un giro (II). En este experimento
se han utilizado los parámetros µ0 = 3 · 10
−5, µ1 = 9 · 10
−2 y M = 1, para los
coeficientes del algoritmo WFLC y µ = 2 · 10−3, M = 1 para el FLC.
Como se puede apreciar en la figura, el método propuesto funciona bastante
bien en el área de marcha en ĺınea recta (I), sin embargo, su efecto es práctica-
mente nulo en el tramo en el cual se realiza el giro. Este fenómeno se debe al
apoyo asimétrico en los soportes de antebrazo, realizado durante la ejecución del
giro (II). Esta asimetŕıa se traduce en una mayor influencia de los pasos dados
por el pie ipsilateral al sensor de fuerza en cuestión.
Para solucionar el problema presentado en la figura 4.27, inicialmente se hab́ıa
considerado la adición de un nuevo lazo de cancelación WFLC+FLC para elimi-
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nar las componentes debidas a los apoyos asimétricos generados por la ejecución
de un giro o bien por asimetŕıas debido a marcha patológica.
Sin embargo, el cambio introducido por asimetŕıas interfieren sobre la cadencia
de la marcha, afectando de manera igual a la secuencia de pasos dados por los dos
pies. En otras palabras, aunque las asimetŕıas de marcha afecten los tiempos de
ciclo de cada pierna, no es posible la obtención de cadencias distintas para cada
pierna. De esta manera, la solución del problema pasa por cancelar, utilizando
el algoritmo FLC, dos armónicos (M = 2) de la señal de fuerzas con frecuencias
f1 =
cadencia
2 y f2 = cadencia. En la figura 4.28, se presenta la configuración final






















Figura 4.28: Configuración final del filtrado de las señales de fuerzas.
Una modificación adicional en el esquema final de filtrado presentado en la
figura 4.28 es la introducción del bloque selector de filtrado (en amarillo). Este
bloque utiliza como entrada los coeficientes de amplitud (W) obtenidos como
salida del algortimo WFLC. Estos coeficientes indican la presencia o no de la
señal de frecuencia, en ausencia de pasos, la salida del algoritmo WFLC puede
constar de una frecuencia no nula y una amplitud nula.
La introducción de este bloque de selección de filtros ofrece la gran ventaja de
sólo activar la salida del FLC en los instantes en los cuales el usuario realmente
está caminando. Para ello, se hace el cálculo del módulo de las componentes seno
y coseno y mediante un umbral se determina si el sujeto está o no en marcha y
consecuentemente si se activa o no el filtro. Sin embargo, el algoritmo FLC se
mantiene siempre activo para evitar el tiempo de convergencia del algoritmo.
El resultado de este nuevo esquema de filtrado se presenta en la figura 4.29.
Del mismo modo que en el caso anterior, presentado en la figura 4.27, se emplea
en este ejemplo el filtro ideal no causal para que se pueda apreciar de forma
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aislada el efecto de los conjuntos WFLC+FLC propuestos.



























señal final procesada por WFLC+FLC con M=1 y f=cadencia 
señal final procesada por WFLC+FLC con M=2 y f=cadencia/2 
Figura 4.29: Eliminación de las componentes debido a los pasos de las señales
de fuerza utilizando el algoritmo WFLC+FLC propuesto. En este experimento
se han utilizado los parámetros µ0 = 3 · 10
−5, µ1 = 9 · 10
−2 y M = 1, para los
coeficientes del algoritmo WFLC y µ = 2 · 10−3, M = 2 para el bloque FLC.
Como se puede observar, debido al filtrado selectivo, no se ha observado dis-
torsiones en las partes inicial y final de la señal filtrada, ya que en estos instantes
el sujeto no está caminando. De esta manera, los instantes de inicio y fin de
marcha quedan bastante marcados y no sufren influencia del filtro propuesto.
Otro dato importante es que esta nueva propuesta de filtrado es capaz de
eliminar de las señales de fuerza las componentes asimétricas de la marcha, es
decir, que filtra incluso en los casos en los cuales los pasos dados por cada pierna
están más evidenciados en un determinado sensor de fuerza. Esto es de gran
interés a la hora de la realización de estrategias de ayuda a sujetos con marcha
patológica en la cual la presencia de asimetŕıas es muy común.
Una vez definido el esquema final de filtrado, se presenta el resultado de los
conjuntos de filtros propuestos en las mismas señales sin la utilización de los filtros
no causales. Inicialmente, se muestran la señal original en la cual se observa la
presencia de todas las componentes mencionadas anteriormente: elementos de alta
frecuencia debido a las vibraciones de la estructura, las componentes relativas a
los pasos y las componentes transitorias de marcha en las cuales se encuentran las
intenciones de guiado del sujeto (figura 4.30 (a)). En la figura 4.30 (b) se presenta
el resultado de la primera etapa de filtrado, la eliminación de los componentes de
alta frecuencia. Finalmente, en la figura 4.30 (c), se muestra la señal de fuerza
una vez realizadas todas las etapas de filtrado.
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Figura 4.30: (a) Señal de fuerza obtenida del sensor. (b) Señal filtrada por el
filtro Benedict-Bordner. (c) Señal filtrada por todos los algoritmos propuestos
(Benedict-Bordner y WFLC+FLC).
Selección de los coeficientes de filtrado adaptativo A diferencia de la selección
del coeficiente del filtro Benedict-Bordner, la selección de los parámetros de los
filtros WFLC y FLC no presenta una metodoloǵıa tan clara. Esto se debe, sobre
todo, a la dificultad de encontrar una señal de referencia para establecer reglas
de optimización y, aśı, encontrar el coeficiente que mejor se ajuste en cada caso.
Considerando la variabilidad de la cadencia durante la marcha con andador en
la cual el sujeto puede caminar a la velocidad que le sea más cómoda en cada
instante, la definición de filtros no adaptativos para obtener la señal de referencia
no es una metodoloǵıa adecuada.
A esto hay que sumar el hecho de la proximidad entre la frecuencia de ca-
dencia del usuario (alrededor de 1 Hz) con las frecuencias de los movimientos
voluntarios del ser humano. La utilización de un filtro paso-bajo o paso-banda
para eliminar estas componentes relacionadas con los pasos del sujeto podŕıa
causar la cancelación de ciertas componentes de movimiento voluntario.
Primeramente, en el caso de la etapa de estimación de frecuencia, que consiste
en el bloque WFLC, interesa que los coeficientes sean seleccionados de manera
que la salida, sobre todo en frecuencia, se adapte de forma rápida a la cadencia
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del sujeto. Aśımismo, parámetros de adaptación altos dan lugar a sistemas más
susceptibles de ser afectado por ruidos en la señal, [118]. Además, interesa que
los parámetros seleccionados sean únicos para todos los sujetos.
Aśı se han seleccionado de forma emṕırica los parámetros de la etapa WFLC
de estimación de cadencia: µ0 = 3,0 · 10
−5, µ1 = 1,0 · 10
−3, ω0,0 = 0,5 y M = 1.
Del mismo modo, las frecuencias de corte inferior y superior de los filtros
paso-banda introducidos antes de los bloques WFLC fueron fijados en 0.5 Hz y
1.8 Hz, respectivamente. Este prefiltrado es algo problemático, toda vez que si
no está bien ajustado puede generar que las salidas de frecuencia de los bloques
WFLC sean inestables, como se muestra en la figura 4.31. Más adelante en este
trabajo, se propondrá la utilización del seguimiento de la posición de los pies del
sujeto utilizando señales ultrasónicas como alternativa para una estimación más
robusta de la cadencia de marcha con andador y, consecuentemente, del mejor
filtrado de las señales de fuerzas.


















Figura 4.31: Inestabilidad en la determinación de la cadencia de marcha por la
selección incorrecta de los filtros paso-banda anteriores a los bloques WFLC.
En el caso del filtro FLC, a la hora de elegir la ganancia adaptativa µ hay
que considerar que ésta junto con el tiempo de convergencia, afecta al ancho de
banda del filtro FLC, [128]. La selección de un valor muy bajo de µ, por un la-
do, implica un filtro con banda muy estrecha y, como consecuencia, resulta en la
cancelación de las componentes muy cercanas a la frecuencia de cadencia. Con-
siderando que las componentes debidas a la marcha sufren ciertas distorsiones
hasta la transmisión de las fuerzas a los sensores, interesa que la banda del filtro
no sea demasiada estrecha. Por otro lado, la selección de un valor muy eleva-
do implicaŕıa una deformación excesiva de la señal dado que se cancelan más
frecuencias.
De esta manera y considerando la dificultad de obtener una metodoloǵıa ópti-
ma para la selección automática de los valores de la ganancia adaptativa, se ha
realizado una selección emṕırica de la ganancia adaptativa (µ = 2,0 · 10−3) para
el algortimo FLC.
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Resultados experimentales y discusión Una vez definido el diagrama final de
filtrado para la obtención de las componentes intencionales de fuerza de interac-
ción entre usuario y andador, se presentan los resultados de la metodoloǵıa sobre
los experimentos realizados con cinco sujetos. Los datos utilizados en este análisis
son los mismos que los anteriormente empleados para la selección de los filtros
para eliminar las componentes de fuerzas de alta frecuencia.
Inicialmente, se analiza un caso particular. La figura 4.32 presenta los datos
obtenidos del eje y del sensor derecho de la primera repetición del experimento
que contiene un giro a la izquierda del sujeto 3. Se puede observar el efecto tanto
del filtro Benedict-Bordner como del bucle de filtrado WFLC+FLC. Alrededor
del intervalo 22-25 segundos se realiza el giro a la izquierda y se puede apreciar la
fuerza aplicada sobre el eje de avance del sensor derecho necesaria para cambiar
la trayectoria del andador. Este fenómeno es bastante más evidente en la tercera
































señal después de filtrado Bennedict-Bordner




Figura 4.32: Resultados del filtrado desarrollado sobre la señal obtenida en el eje
y del sensor derecho durante un experimento.
Considerando el mismo experimento, se ha realizado un análisis espectral,
presentado en las figuras 4.33 y 4.34. Esta figuras ofrecen una visualización cua-
litativa bastante completa del filtrado desarrollado. Los espectrogramas ilustran
cómo la densidad espectral de potencia (PSD) de una señal vaŕıa con el tiempo.
Para ello, se utiliza la Short-time Fourier Transform (STFT), [130].
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De forma resumida, la STFT se obtiene dividiendo la señal en ventanas de
tiempo w[m], normalmente con superposición entre ventanas adyacentes, y rea-
lizando la transformada de Fourier, o bien la FFT en el caso discreto, para cada
ventana. En el caso discreto, una secuencia unidimensional x[n], función de una
única variable, es convertida en una función bidimensional del tiempo n y fre-
cuencia λ, ecuación 4.26. En el caso del procesamiento digital de las señales, tanto








El espectrograma de una señal es la representación de la magnitud al cuadrado
del la STFT, ecuación 4.27.
Espectrograma{x[n]} = |X[n, λ]|2 (4.27)
Aśı, en la figura 4.33, se presenta la densidad espectral de potencia (PSD) del
espectrograma de la señal original obtenida del eje y del sensor de fuerza derecho,
cuya evolución temporal se ha presentado anteriormente en la figura 4.32. Las
lineas continuas en azul indican las dos frecuencias estimadas con los bloques
de WFLC y que sirven de referencia para el filtrado adaptativo. Como se puede
observar, el seguimiento de la cadencia de marcha coincide con máximos locales
de potencia. A parte de esto, es interesante resaltar la cercańıa de la frecuencia
inferior de cadencia del pie contralateral (derecho, en este caso), con otras dis-
tribuciones de potencia debido a otros fenómenos y no a la cadencia de marcha
propiamente. Esto evidencia la dificultad de crear filtros pasa-bajas para cancelar
estas componentes de las señales de los sensores, ya que se podŕıa eliminar, de
manera indeseada, información valiosa sobre las componentes intencionales de
fuerza aplicadas por el sujeto. Se puede, también, observar la presencia de ruido
de frecuencias más elevadas que serán cancelados con el filtro Benedict-Bordner.
Para demostrar la calidad del filtrado selectivo desarrollado, la figura 4.34
presenta la PSD del espectrograma de la señal filtrada por el conjunto de filtros:
Benedict-Bordner y el lazo WFLC+FLC. Del mismo modo se marcan con ĺıneas
continuas de color azul las dos frecuencias estimadas por el WFLC. Comparando
con la curva presentada anteriormente, se puede constatar la cancelación selectiva
de las componentes debidas a la cadencia, afectando en menor proporción las
bandas de frecuencia cercanas a estas. Al mismo tiempo, se nota la cancelación
de las componentes de ruido de mayor frecuencia.
A partir de los resultados obtenidos con los espectrogramas, se ha obtenido
un ı́ndice numérico que indique la calidad del filtrado realizado por los lazos
WFLC+FLC. Se trata de obtener una medida de la enerǵıa en las frecuencias















Figura 4.33: Densidad espectral de potencia de la señal no filtrada en el eje y
del sensor derecho durante un experimento. Las lineas continuas azules indican
la estimación instantánea de las dos frecuencias sobre las cuales se realiza la
cancelación mediante el filtro FLC. Las ventanas empleadas en la STFT son de
4096 muestras con 4000 muestras de superposición.
de cadencia del usuario antes y después de filtrar la señal. De esta manera, se



















Donde, f1,1 y f1,2 son los valores mı́nimo y máximo que puede asumir la
cadencia de la primera zona de filtrado WFLC+FLC (f = cadenca2 ). Del mismo
modo, f2,1 y f2,2 son los valores correspondientes al segundo intervalo de filtrado
(f = cadencia). La parte superior de la ecuación es proporcional a la enerǵıa
en los intervalos de interés una vez realizado el filtrado y la parte inferior es
proporcional a la enerǵıa contenida en los mismos intervalos en la señal original.
De esta manera, R es un valor adimensional. La figura 4.35 ilustra los términos
del método anteriormente descrito en la ecuación 4.28.
De esta manera, se ha realizado el cálculo del término R para datos obtenidos
del eje de avance (y) de los sensores de fuerza para los experimentos realizados
por los 5 sujetos. La tabla 4.5 presenta los valores de R en cada caso.















Figura 4.34: Densidad espectral de potencia de la señal filtrada en el eje y del
sensor derecho durante un experimento. Las lineas continuas azules indican la
estimación instantánea de las dos frecuencias sobre las cuales se realiza la cance-
lación mediante el filtro FLC. Se observa tanto la eliminación de las componentes
de alta frecuencia como la atenuación de las componentes debido a la cadencia
de marcha.
Como se puede observar en la tabla, hay una reducción aproximada del 80%
en la enerǵıa en las dos bandas de frecuencia en las cuales se realiza el filtra-
do adaptativo. Son pertinentes algunos comentarios relacionados con los datos
presentados en la tabla:
Salvo en el caso de la segunda repetición del segundo experimento del sujeto
2, hay muy poca dispersión en los resultados demostrando la robustez de
la metodoloǵıa de filtrado propuesta en este trabajo.
Hay poca variación entre los resultados obtenidos de los sensores derecho
e izquierdo en cada repetición del mismo experimento. Esto se debe, por
un lado, a la simetŕıa de la marcha humana no patológica. Por otro lado,
los experimentos 1 y 2 incluyen, respectivamente, un giro a la derecha o
izquierda de 90 grados, introduciendo intencionadamente cierta asimetŕıa en
los datos medidos en los sensores. Al no obtenerse diferencias significativas
en cada caso, se reitera la fiabilidad de la estrategia de filtrado propuesta.
La diferencia mı́nima entre los errores obtenidos del filtrado de los sensores
derecho e izquierdo también indica la ventaja del segundo lazo de filtrado























Figura 4.35: Explicación gráfica de la metodoloǵıa utilizada para evaluar la cali-
dad de filtrado.
WFLC+FLC introducido en la figura 4.28. Este segundo bucle de filtra-
do también ayuda a compensar posibles asimetŕıas debido al apoyo más
intensificado en uno de los apoyos de antebrazo.
4.3. Estudio y caracterización de la evolución de los pies
en marcha asistida
Tal como se ha mencionado anteriormente, para el estudio de la evolución de
los miembros inferiores y para la medición de parámetros de la marcha huma-
na libre (sin andador) se han propuesto giroscopios uniaxiales, [131], para medir
rotaciones de los segmentos de las extremidades inferiores junto con la informa-
ción de presiones en la planta de los pies en desplazamientos libres. Del mismo
modo, se ha utilizado la combinación de giroscopios y acelerómetros en el cuer-
po para la medida cinemática, [132]. También se ha propuesto la utilización de
los giroscopios en los segmentos corporales para la determinación de parámetros
espacio-temporales en la marcha patológica, [133], y en la detección de fases de
la marcha, [116, 134]. Otros autores han propuesto la utilización de telemetŕıa
IR en combinación con transductores de fuerza en bastones, [135]. En cuanto a
la medida de movimientos restringidos externamente, también se han propuesto,
recientemente, métodos ambulatorios mediante sensores inerciales para controlar
y monitorizar ortesis y prótesis inteligentes, [28].
Como en el caso del sistema utilizado en el caṕıtulo anterior, los sistemas
de captura del movimiento humano con mayor precisión son los ópticos de foto-
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Tabla 4.5: Cálculo del parámetro R para el eje y en los experimentos de marcha
asistida.









































































































FY izq 0,7707 0,7970± 0,0204
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grametŕıa. Estos sistemas son bastante precisos, pero presentan la desventaja de
no ser ambulatorios y de tener un entorno de medición confinado a un área de
trabajo.
En lo que se refiere a sistemas portados en los dispositivos aumentativos de
ayuda a la movilidad o de rehabilitación no hay una gran variedad de ejemplos
en la literatura orientados al estudio y seguimiento de la marcha humana. En el
caso de los andadores los estudios relacionados con las interfaces hombre-máquina
encontrados en la literatura están más centrados en el desarrollo de sistemas para
la detección de intenciones de guiado del usuario, normalmente a través de la
medición e interpretación de las fuerzas aplicadas en los manillares del dispositivo.
Sin embargo, sensores tradicionalmente utilizados en robótica (como los sensores
láser, cámaras de v́ıdeo, transductores ultrasónico, etc.) pueden ser empleados en
la solución del problema de estudio de la marcha humana con andadores.
Un ejemplo de sistemas para la determinación de la posición de los pies en
dispositivos de rehabilitación se presenta en [136]. Se trata de una cinta de ejerci-
cio tipo “tapiz rodante” en la cual se ajusta la velocidad automáticamente según
la evolución de los pies. La determinación de la posición de los pies se hace uti-
lizando un emisor magnético, instalado en la estructura del dispositivo, y dos
receptores, uno en cada pie del usuario. Estos sensores presentan gran precisión
y son capaces de medir la posición y orientación de los pies del usuario en tres
dimensiones. Aparte del elevado coste económico, esta solución no es la más in-
dicada para este tipo de aplicaciones, ya que hay posibilidad de distorsión de
la medida debido a la presencia de materiales ferromagnéticos o bien campos
electromagnéticos generados por motores. Si consideramos que los sistemas de
rehabilitación convencionales, como los andadores, son normalmente construidos
de materiales metálicos como hierro, el sistema es poco indicado. Además, como
casi todos los parámetros más significativos de la marcha humana ocurren en el
plano sagital, el sistema puede ser simplificado y la medición tridimensional de
posición y orientación no es necesaria.
En esta sección se presenta la concepción, el desarrollo y la validación de
un sistema de determinación en continuo de la posición relativa de los pies del
usuario respecto a la estructura del dispositivo en el sentido de avance (eje ante-
roposterior). Por un lado, esta medida puede ser utilizada para modular de forma
automática la velocidad de avance del andador e incluso para detenerlo en caso
de una separación excesiva de la persona y la base evitando riesgos de cáıda. Por
otro lado, la medida de la posición de los pies es interesante, como se verá a lo lar-
go de esta sección, para el estudio de la evolución espacio temporal de los mismos
a fin de obtener una caracterización dinámica de la marcha del usuario. De esta
manera, se ha desarrollado un sistema ultrasónico (US) para la caracterización y
modelado de la marcha humana asistida por andadores robóticos a través de la
determinación y el seguimiento de la posición de los pies del usuario.
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4.3.1. Subsistema de estimación de la posición relativa de los pies del
usuario
La definición de los distintos parámetros caracteŕısticos de la marcha indicados
lleva a pensar que la medida de la distancia y las evoluciones entre pie y andador
conlleva información capaz de determinar parámetros del ciclo de marcha.
El ciclo de marcha tiene su inicio y fin en eventos sucesivos del mismo pie,
por lo que observando las evoluciones de los pies durante la marcha asistida con
el andador, si se determinan eventos repetitivos durante la marcha, se puede
identificar, por ejemplo, el tiempo de ciclo. Durante este ciclo de la marcha, la
distancia relativa entre pie y andador vaŕıa de manera que cuando aumenta, el pie
avanza más despacio que el andador o está parado (fase de apoyo). La disminución
de esta distancia, por ejemplo, solamente se puede deber a que el pie avanza a
mayor velocidad que el andador (fase de oscilación).
Diferentes tecnoloǵıas son encontradas en la literatura para la medición de
distancia en general, como ultrasonidos, radar, láser, fotogrametŕıa, interacción
de campos magnéticos, etc., [137]. Entre estas tecnoloǵıas, los ultrasonidos son
extensamente utilizados por su robustez, facilidad de procesamiento y relativo
bajo coste económico. En el campo de la robótica, esta tecnoloǵıa viene sien-
do usada con bastante frecuencia, sobre todo para auxiliar en la navegación de
robots móviles, evidenciando también la potencia de la tecnoloǵıa en medidas
ambulatorias.
Además, la medida ultrasónica no sufre influencia de la luminosidad o de pro-
ximidad de materiales ferromagnéticos (como la estructura del andador), como en
el caso de la medida con sensores infrarrojos o magnéticos, respectivamente. Aśı,
la tecnoloǵıa ultrasónica de medida se presenta como una solución ambulatoria
válida para la medida de distancia y la estimación de los parámetros presentados
en este trabajo. De esta manera, se presenta en esta sección un sistema ultrasónico
de medición y seguimiento de la posición de los pies del usuario en la conducción
de un andador avanzado.
El sistema desarrollado en este trabajo se basa en la técnica de medida del
tiempo de tránsito en transmisión directa. Esta técnica tiene su fundamento en la
medición del tiempo que una determinada onda ultrasónica emplea en recorrer la
distancia existente entre transductor emisor y receptor. Conociendo la velocidad
del sonido en el aire para las condiciones de la medida, se calcula la distancia en-
tre ambos. Para ello se han incorporado transductores piezoeléctricos de 40 kHz,
posicionando uno de ellos que actúa como emisor en el andador SIMBIOSIS, cen-
trado en el eje transversal al avance y uno en cada uno de los pies, trabajando
como receptores (véase la figura 4.36). Con esta técnica se puede conseguir pre-
cisión más que suficiente en la determinación de la distancia relativa en el plano
sagital (véase la sección de resultados y validaciones), pero tiene la desventaja de
que necesita que el usuario porte un receptor en cada uno de los pies.







Figura 4.36: Representación de la posición del emisor y del receptor del pie dere-
cho.
Aunque este sistema tiene plena validez para el estudio propuesto, se está tra-
bajando en paralelo en un sistema basado en la técnica Pulso-Eco, que sin ne-
cesidad de colocar sensores en el usuario, sea capaz de determinar, de manera
robusta y con la precisión necesaria, las posiciones de los pies durante la mar-
cha, [138, 139, 137]. La dificultad de utilizar Pulso-Eco reside en que la señal
ultrasónica que llega al receptor proviene de la composición por solapamiento de
las superficies que se encuentran a distancias próximas entre ellas en un ambiente
poco estructurado y cambiante como es el caso del andador. Además, teniendo en
cuenta el entorno reducido de la aplicación, hay que considerar problemas refe-
rentes a la zona muerta, reflexiones secundarias y de distinción entre pie derecho
e izquierdo. Sin embargo, se sigue buscando soluciones basadas en conjuntos de
transductores en configuración emisor/receptor.
El subsistema utilizado en esta sección es resultado del desarrollo electrónico
realizado por A. Abellanas en el marco del Proyecto SIMBIOSIS y su Tesis de
Máster, [140]. Por parte del autor de esta tesis doctoral, se ha realizado la inte-
gración del sistema en la arquitectura del andador y se han establecido los proto-
colos de comunicación serie a través del puerto RS-232. Además, se ha realizado
la concepción de las estrategias de estimación y seguimiento de los parámetros
de marcha que se presentarán más adelante en este caṕıtulo.
La generación de las señales de excitación a los transductores y el tratamien-
to de las señales recibidas se realiza mediante un procesador digital de señales
dsPIC™, que muestrea los dos puertos de entrada del conversor A/D. A su vez
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el dsPIC™ comunica los tiempos de vuelo (ToF) v́ıa RS232 con el PC104 que se
encarga del control general y del almacenamiento de las señales para su procesa-
miento.
Para abordar el tratamiento de la señales provenientes del subsistema US,
se ha tenido en cuenta la importancia de mantener la fase con el fin de poder
correlar la información de este subsistema con el resto de los subsistemas del
andador SIMBIOSIS. Por esta razón en el diseño del firmware instalado en el
sistema ultrasónico de adquisición se han garantizado las condiciones de tiempo
real y además se han implementado filtros digitales que introducen el mı́nimo
retraso posible en las señales obtenidas.
Una vez diseñado el sistema, el estudio se puede centrar en las magnitudes
medidas y en la estimación objeto del trabajo. La magnitud medida por el sistema
ultrasónico es la distancia eucĺıdea entre el emisor y el receptor (distancia d en
la figura 4.37), y el objeto del estudio es la medida de la distancia pie-andador
(d̂ en la figura 4.37), distancia en la doble proyección en el plano transversal y














Figura 4.37: Representación de la posición del emisor y del receptor del pie dere-
cho.
Para corregir esta doble proyección se han realizado dos aproximaciones con-
siderando que el pie se mueve en el eje formado por la intersección entre el plano
paralelo al plano sagital a una distancia ApX del emisor y el plano del suelo
a una distancia ApZ del emisor. La primera aproximación en el eje Z (ApZ en
figura 4.37) asumiendo que la diferencia de alturas entre el emisor y receptor es
constante y, la segunda aproximación en el eje X (ApX en figura 4.37) conside-
rando que los pies en la fase de oscilación describen una trayectoria paralela al
plano sagital. Esta doble aproximación es utilizada con el objetivo de mantener
la simplicidad del sistema de medición.
De manera simplificada, en las aproximaciones aplicadas, se considera que
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el pie evoluciona a una altura constante del suelo (ApZ) y que no hay despla-
zamientos laterales del mismo durante la marcha (ApX). Aunque es sabido que
esta situación no es la real, en la sección de resultados experimentales se hace la
evaluación del error de esta doble aproximación y se verifica su validez.
En la figura 4.38 se representan las evoluciones de las coordenadas X y Z para
un par de zancadas del pie izquierdo junto a los valores a los que se aproximan
cada una de ellas para la estimación de la distancia pie-andador. En la misma
figura, se muestran los valores reales, para un paso, medidos mediante el sistema
de fotogrametŕıa BTS, de la altura y de distancia al eje de avance del receptor ul-
trasónico colocado en el pie izquierdo. Junto con ellos se ha representado el error
de la aproximación (figura 4.38b). Se puede apreciar la influencia de las aproxi-
maciones en la determinación del error ya que es mayor cuando las componentes
X y Z vaŕıan (zona sombreada), que como se explica más adelante, corresponde



































































Figura 4.38: Representación de: (a) dos zancadas mediante fotogrametŕıa y US,
(b) error de la estimación mediante US, (c, d) evoluciones y aproximaciones co-
rrespondientes a los ejes Z y X.
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4.3.2. Caracterización de la marcha mediante la metodoloǵıa pro-
puesta
Análisis de la señal y obtención de parámetros de la marcha
Estudiando la señal obtenida con el sistema ultrasónico en distintos experi-
mentos se observa la forma t́ıpica presentada en la figura 4.39. A continuación se











Fase de apoyo (negro) Fase de oscilación (negro)











Figura 4.39: Esquema representativo de las evoluciones de los pies durante el ciclo
de marcha y la correspondiente representación gráfica de la distancia entre pie y
andador.
De manera intuitiva, se puede determinar que en el momento en el que el pie
está más cerca del andador ocurre al principio de la fase de apoyo, cuando el
pie oscilante contacta el suelo (figura 4.39). Del mismo modo, se observa que la
distancia del pie al andador es máxima al final de la fase de apoyo justo antes
del inicio de la oscilación.
Esta hipótesis ha sido validada a través de experimentos en el laboratorio de
análisis de movimiento. En la figura 4.40 se muestran las curvas que representan
el desplazamiento absoluto del andador y la evolución absoluta del pie, ambas
medidas tomadas en la dirección de avance del andador. En esta figura es fácil
identificar las fases de apoyo (cuando no hay desplazamiento del pie) y la de
oscilación, cuando el pie evoluciona positivamente. La curva en trazo continuo
es el resultado de la resta de las dos señales anteriores y representa la evolución
del pie relativa al andador y coincide con la señal t́ıpica obtenida con el sistema
ultrasónico.
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Desplazamiento relativo pie - andador
Figura 4.40: Curvas de desplazamiento obtenidas con el sistema de fotogrametŕıa.
La longitud de paso puede ser obtenida a través de la diferencia entre el
máximo de la curva anteriormente presentada (instante inmediatamente posterior
al inicio de la fase de oscilación) y el mı́nimo consecutivo (fin de la oscilación).
Combinando la información obtenida del pie contralateral se obtiene la longitud
de zancada.
Aśımismo, la cadencia, en pasos por segundo, puede ser obtenida de manera
discreta a través de un detector de máximos de la combinación de las señales de
los dos pies o calculada como el doble de la inversa del tiempo de duración de la
zancada de uno de los pies (aprox. 1,4s en el caso de la figura 4.40). De forma
continua, la cadencia puede ser estimada utilizando la técnica WFLC presentada
y analizada anteriormente.
El sistema ultrasónico es capaz de ofrecer, además, la distancia desarrollada
por el andador durante el experimento a través de la medición de la distancia
relativa al pie en fase de apoyo. Como el pie apoyado está fijo en el suelo, la
variación de la distancia medida con el sistema se debe solamente al desplaza-
miento realizado por el andador. Como siempre hay un pie apoyado durante la
marcha, siempre es posible medir dicho desplazamiento y, además, aprovechando
los momentos de doble apoyo, se puede mejorar esta estimación de la distancia.
La figura 4.41 muestra los resultados de uno de los experimentos, en el cual
se obtiene el desplazamiento realizado con el andador con ambos sistemas de me-
dida. Considerando el sistema de fotogrametŕıa como referencia global, se nota
que el error obtenido se encuentra alrededor de 1,4cm en un experimento de 3m
de desplazamiento. Un análisis estad́ıstico más detallado será presentado poste-
riormente en la sección 4.3.4.
Por último, es posible obtener la velocidad instantánea realizando la derivada
del desplazamiento explicado en el apartado anterior. Del mismo modo, la veloci-
dad media de marcha se obtiene directamente del producto de la cadencia por la
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Figura 4.41: Desplazamiento del andador medido con el sistema de fotogrametŕıa
y con ultrasonidos.
longitud de paso o a través de la división de la distancia medida en un intervalo
determinado por el mismo intervalo de tiempo.
Formulación anaĺıtica del paso en la marcha asistida
De esta manera, una vez relacionados algunos parámetros de la marcha con la
distancia relativa pie-andador, se ha obtenido una expresión que relaciona estos
parámetros y la forma de la señal. Aqúı, no se trata de encontrar un ajuste óptimo
de la curva. En el caso de este trabajo, se busca una manera intuitiva de relacionar
parámetros espacio-temporales de la marcha con la forma de la señal obtenida. La
finalidad del modelo es auxiliar, en el futuro, el control del dispositivo basándose
en un modelo más completo de la marcha con andador.
Se modelan por separado las fases de apoyo y de oscilación. En el primer caso,
la curva que corresponde a la fase de apoyo de la marcha normal con andadores
es la recta descrita en la ecuación 4.29.
y(t) = vt+ b (4.29)
Donde:
v es la velocidad del andador, que depende de la velocidad de la pierna
contralateral oscilante que es la que produce el movimiento del andador,
b es la distancia medida en el instante en que el pie contacta el suelo (inicio
de la fase de apoyo).
Para la oscilación se considera que la pierna oscila como un péndulo simple,
con frecuencia de oscilación igual a la inversa del doble del tiempo de oscilación.
De este modo, se modela la fase de oscilación según la ecuación 4.30.
y(t) = L2 · cos(
2π
2Tosc
t− ϕ) + c (4.30)
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Donde:
L es la longitud de paso,
Tosc es el tiempo de oscilación total de la pierna,
ϕ es el desfase dado por la relación entre los tiempos de apoyo y oscilación




c es dado por la distancia medida en el instante en que el pie oscilante
contacta con el suelo sumado a la mitad de la longitud del paso. En el caso
de la marcha a velocidad constante en la cual hay menor variabilidad en la
longitud de paso, este valor puede ser aproximado por la suma del offset b
y la mitad de la longitud de paso (c ≈ b+ L2 ).
Aśı, en la figura 4.42 se presentan los parámetros utilizados en la construc-
ción del modelo del paso indicados a partir de la señal adquirida por el sistema
ultrasónico.
























Figura 4.42: Parámetros del modelo del paso representados gráficamente.
4.3.3. Experimentos de validación
Para la validación del método y las hipótesis presentadas se han realizado
una serie de experimentos en el laboratorio de análisis de movimiento.Es conve-
niente resaltar que las medidas tridimensionales de la posición de los marcadores
depende del calibrado del sistema, [141]. En los experimentos realizados, se ha
obtenido del algoritmo de calibrado, en cada caso, un error medio inferior a 0.6
mm con desviaciones estándar de similar magnitud. De esta manera, utilizando el
software del sistema de medición y los datos adquiridos por el sistema ultrasónico
se pueden comparar los resultados de la metodoloǵıa desarrollada con el sistema
de referencia absoluto de alta precisión.
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Los datos presentados a lo largo del trabajo han sido obtenidos en el labo-
ratorio mencionado. El espacio de trabajo de este laboratorio está limitado a
un prisma de 10m x 4m x 3m para una configuración espacial estándar de las
cámaras.
Para realizar los ensayos de validación se han colocado marcadores de IR
sobre la estructura del andador y sobre los pies del usuario en puntos fácilmente
trasladables matemáticamente a las posiciones de los receptores de ultrasonidos
(véase el esquema presentado en la figura 4.14 c).
Los ensayos se han realizado con usuarios sin patoloǵıas f́ısicas relacionadas
con la marcha. Cada uno de ellos ha recorrido en ĺınea recta la longitud del
laboratorio de análisis de movimiento cinco veces, con el fin de obtener varios
pasos para cada pie de cada usuario.
4.3.4. Resultados y discusión
En esta sección se presenta el análisis de los experimentos realizados durante
esta fase del trabajo. Primero se muestran los criterios de cuantificación de errores
utilizados para el análisis de todos los experimentos. A continuación se cuantifican
las aproximaciones propuestas, se presentan los resultados de la utilización del
sistema ultrasónico propuesto para determinar el desplazamiento del andador y
finalmente, los del ajuste de la formulación anaĺıtica propuesta con las señales
obtenidas de los experimentos.
En la discusión de las distintas etapas de validación del sistema y del modelo
matemático del paso en la marcha con andador presentadas en la secciones si-
guientes, se utiliza para la cuantificación de los errores, el Error Cinemático de
Seguimiento (ECS), anteriormente presentado en la ecuación 4.21. Se utiliza di-
cho método de cálculo de error por el hecho de que ofrece un parámetro único de
cuantificación del error en todo el tramo de medida y principalmente por ofrecer
una medida del ajuste entre dos señales comprendiendo tanto la velocidad de
ajuste como la suavidad de la señal (ver sección 4.2.4).
Validación de la doble aproximación en medida de la posición de los pies con
ultrasonidos
En la figura 4.43 se muestra la evolución de la distancia relativa pie-andador
y el error cometido para un par de ciclos del pie izquierdo junto con las diferentes
aproximaciones. La curva PieUSizqY de la figura 4.43 representa la estimación
de la distancia aproximando la variación del eje Y. La curva PieUSizqZ de la
figura 4.43 representa la estimación de la distancia aproximando la variación del
eje Z. La curva PieUSizq representa la estimación de la distancia pie-andador sin
aproximaciones, es decir, utilizando para el cálculo de la proyección los valores de
las coordenadas Y y Z del receptor obtenidas con el sistema de fotogrametŕıa. Por
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último, la curva PieUSizqZY representa la estimación de la distancia mediante
la doble aproximación planteada.














































Figura 4.43: (a) Evoluciones del pie mediante Fotogrametŕıa y US para cada una
de las aproximaciones y (b) errores de estimación para cada caso.
Tal y como se puede observar en la representación de los errores para las dife-
rentes aproximaciones, el error calculado para la doble aproximación tiene mayor
amplitud pico pico que para estimaciones sin aproximación o para aproximaciones
únicas. Pese a esto, se observa que los errores no son significativos para nuestro
estudio (errores de amplitud son menores de ± 4cm, teniendo lugar los mayores
errores durante la fase de oscilación), ya que no influye directa y significativa-
mente en ninguno de los parámetros biomecánicos de la marcha a estudiar, y no
afecta al sincronismo de estas señales con las de otros subsistemas del andador
SIMBIOSIS.
En la tabla 4.6 se muestran los datos calculados del estudio del valor medio del
error absoluto (|ε|), de la desviación estándar (STD) y del Error Cinemático de
Seguimiento (ECS) para los cinco ensayos realizados por un usuario ejecutando
en cada ensayo entre tres y cinco pasos por pie. Se puede apreciar que los valores
de ECS son menores de 4 cm. Este error acumula los errores debidos a las dos
aproximaciones y a los posibles errores debidos a la estimación de la distancia
eucĺıdea emisor-receptor introducidos por la técnica de medida.
Evaluación de la medida de desplazamiento del andador con el sistema ul-
trasónico
En esta sección se presenta el análisis de los experimentos realizados en el
laboratorio de análisis de movimiento para la validación de la estimación del
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Tabla 4.6: Errores de los ajustes de pasos pie izquierdo y pie derecho para cinco
ensayos.
Ensayo |ε| (cm) STD (cm) ECS (cm)
1I 3.11 1.91 3.65
1D 2.61 2.40 3.55
2I 3.57 1.73 3.96
2D 2.36 1.56 2.83
3I 3.49 1.18 3.68
3D 2.00 1.66 2.60
4I 3.31 1.17 3.51
4D 2.06 1.65 2.64
5I 3.66 1.37 3.91
5D 2.28 2.00 3.04
desplazamiento del andador utilizando el sistema ultrasónico propuesto. En la
tabla 4.7 se presentan los errores obtenidos en cada uno de los cinco experimentos
realizados con dos de los usuarios.
Tabla 4.7: Errores en la estimación de la distancia con el sistema ultrasónico.
Ensayo |ε| (cm) STD (cm) ECS (cm)
S11 1.34 1.01 1.68
S12 1.35 1.29 1.87
S13 1.91 1.52 2.43
S14 2.47 2.42 3.45
S15 2.28 2.09 3.10
S21 1.79 2.52 3.09
S22 1.81 1.38 2.28
S23 1.68 2.15 2.72
S24 2.41 2.27 3.31
S25 1.38 1.72 2.21
Como se puede notar en la tabla 4.7, los errores de seguimiento en la esti-
mación de la distancia en los experimentos realizados dentro del área de trabajo
visible del sistema de fotogrametŕıa (aproximadamente 3 m) son inferiores a 4
cm.
Validación de la formulación anaĺıtica del paso en la marcha con andador
En esta sección se presenta un análisis de los errores en el ajuste del modelo
matemático del paso en la marcha con andador, presentado anteriormente en
la sección 4.3.2. A modo de ejemplo, se presenta en la figura 4.44 el ajuste del
modelo propuesto a la curva ideal medida con el sistema de fotogrametŕıa en uno
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de los experimentos realizados.

























Figura 4.44: Ajuste del modelo propuesto a la señal de fotogrametŕıa adquirida
en los experimentos.
Como se observa en la figura 4.44 el modelo se ajusta bien a la curva medida
tanto en la fase de apoyo como en la de oscilación. Se observa que al ajustar
de manera independiente las fases de apoyo y oscilación, se minimiza el error de
ajuste, sin embargo se obtiene una pequeña discontinuidad en la curva.
Una vez realizado el estudio y la validación del modelo con las señales obte-
nidas por el sistema de fotogrametŕıa en todos los pasos (18 para el Sujeto 1 y
15 para el Sujeto 2) de todos los experimentos con los dos sujetos, estamos en
disposición de realizar la cuantificación del error de las señales obtenidas por el
sistema ultrasónico propuesto en este trabajo. La figura 4.45 presenta los errores
obtenidos en el ajuste del modelo para los experimentos realizados.
Cabe resaltar que el modelo se ajusta a cada paso del usuario individualmente,
pues aunque un usuario tenga una forma particular de caminar hay variabilidad
en los parámetros del modelo de acuerdo con la velocidad de la marcha. En la
tabla 4.8 se presentan dos pasos de dos usuarios distintos en el comienzo del
experimento de marcha y en un intervalo medio. Aunque haya similitud en los
parámetros de los dos pasos del mismo usuario, interesa conocer instantáneamente
las variaciones de estos parámetros para saber como vaŕıa la marcha en el tiempo.
Pese a la precisión limitada tanto de la tecnoloǵıa propuesta como de la do-
ble aproximación adoptada, los resultados de los experimentos analizados en la
sección anterior evidencian que el método de análisis propuesto, aśı como la es-
trategia de medición, son válidos para solucionar el problema del seguimiento
de la posición de los pies del usuario durante la marcha asistida con andadores.
De la información obtenida han sido extráıdos distintos parámetros de la marcha























Figura 4.45: Estudio del error en el ajuste del modelo propuesto con las señales
adquiridas del sistema ultrasónico.
Tabla 4.8: Parámetros del modelo de dos pasos de dos usuarios distintos.
Paso v b L Tosc ϕ c
S1(1) 0.621 0.046 0.759 0.490 8.206 0.452
S1(2) 0.675 0.082 0.747 0.510 6.529 0.403
S2(1) 0.697 0.205 0.660 0.470 6.684 0.539
S2(2) 0.786 0.180 0.693 0.470 6.216 0.521
humana, los cuales han sido utilizados para elaborar una formulación matemática
del paso en la marcha asistida.
La formulación presentada y validada ofrece de manera rápida y factible en
tiempo real distintos parámetros de la marcha humana. Estos parámetros son im-
portantes a la hora de evaluar y cuantificar la eficacia de las estrategias de control
a ser implementadas en el dispositivo, además de ofrecer información importan-
te en la obtención de un modelo de la marcha humana con andadores. Dichos
parámetros pueden ser utilizados en la caracterización de patoloǵıas de marcha,
aśı como en la evaluación de procesos de rehabilitación y de la compensación
funcional en la marcha humana asistida por andadores.
Debido a la robustez de la medida ultrasónica, el sistema presentado en esta
sección tiene la ventaja de permitir la medida y estimación de los parámetros
anteriormente presentados en entornos no estructurados, como pueden ser los
centros de asistencia o de rehabilitación. Además, la estrategia propuesta no
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está restringida a un determinado espacio de trabajo como en el caso de los
laboratorios de análisis por fotogrametŕıa, permitiendo, en cambio, el estudio
ambulatorio de la marcha de un sujeto en ambientes más extensos.
Finalmente, cabe resaltar que los parámetros son extráıdos a partir de la
distancia pie-andador y no dependen de la tecnoloǵıa utilizada para su obtención.
De esta manera, si se desarrolla en el futuro un método para obtención de esta
distancia sin la necesidad de colocación de sensores en los pies del usuario, todo
el modelado y la caracterización elaborada pueden ser directamente aplicados.
4.4. Conclusiones
En este caṕıtulo se ha presentado una metodoloǵıa para la caracterización
de diversos parámetros de la marcha asistida utilizando los sistemas embarcados
en el andador SIMBIOSIS. Primeramente, utilizando el sistema de medición de
fuerzas de interacción en el tren superior, se han presentado técnicas tanto para la
extracción de parámetros de marcha (contacto del talón, despegue de puntera y
cadencia) como para el filtrado adpatativo de las señales para la obtención de las
componentes de fuerza generadas por el sujeto y relacionadas con las intenciones
de guiado del andador.
Del mismo modo, utilizando el sistema ultrasónico previamente desarrollado,
se ha presentado una técnica novedosa para la extracción de parámetros espacio
temporales de la marcha y de la evolución del andador a partir de la medición
de la distancia relativa pie-andador. Utilizando ciertos parámetros propios de la
marcha humana, se ha realizado la formulación anaĺıtica de la onda caracteŕıstica
t́ıpica.
Todos los estudios realizados hasta el momento tuvieron como sujetos indivi-
duos sanos. Como se ha mencionado, el objetivo hasta el momento era desarrollar
técnicas fiables e implementables en tiempo real para la obtención de paráme-
tros de marcha para el estudio y caracterización cuantitativa y ambulatoria de la
marcha y de fenómenos transitorios relativos al de guiado del andador.
En el caṕıtulo siguiente, se presentará una metodoloǵıa para la generación
fiable y segura de comandos de control para el andador a partir de la información
obtenida de ambos subsistemas de medida. Se ha validado el sistema de control
tanto por sujetos sanos como por personas con marcha patológica con el fin de
validar la estrategia desarrollada.
Caṕıtulo 5
Estrategia de control y validación
cĺınica del andador SIMBIOSIS
5.1. Introducción
Una vez realizado el estudio y la caracterización de los parámetros de la
interacción hombre-máquina durante la marcha asistida con el andador, estamos
en disposición de discutir la construcción del algoritmo de control para el comando
de los motores de tracción instalados en el andador. A continuación, en la sección
5.2, se presentará cómo se ha realizado la fusión de los datos obtenidos de los
distintos subsistemas para la obtención de un controlador para el guiado asistido.
En la sección 5.3 se presentan los resultados y análisis de las pruebas con pacientes
realizadas en la Unidad de Biomecánica y Ayudas Técnicas del Hospital Nacional
de Parapléjicos de Toledo.
5.2. Fusión sensorial y estrategia de control
En las secciones siguientes se describe la concepción y validación del contro-
lador ajustado para el comando de los motores instalados en el andador SIM-
BIOSIS. Para ello, se ha realizado la combinación de la información de los dos
subsistemas de medida presentados anteriormente en el Caṕıtulo 4 para la rea-
lización del filtrado más fiable de las señales de fuerza que son utilizadas en el
control del andador desarrollado.
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5.2.1. Utilización de sistema ultrasónico para mejora de la estimación
de la cadencia
En el caṕıtulo anterior, se ha propuesto un método de estimación continua
de cadencia utilizando las componentes verticales de fuerza de interacción, en las
cuales el patrón oscilatorio debido a las oscilaciones del tronco están bastante
evidenciados. La estimación continua de la cadencia consiste en la determinación
de la frecuencia principal de la componente oscilatoria de las fuerzas mediante la
utilización del algortimo WFLC. Aunque se haya obtenido la cadencia de marcha
a partir de las fuerzas de reacción en los apoyos de antebrazo, en condiciones
no ideales, los esfuerzos sobre las plataformas de apoyo de antebrazos pueden
no estar tan bien definidos como se ha observado con anterioridad. Además, la
calidad del ajuste de la estimación de cadencia depende de la personalización de
los coeficientes de estimación µ0 y µ1 (véase la sección 4.2, en el Caṕıtulo 4).
De esta manera, buscando soluciones más fiables, se propone la utilización de las
señales ultrasónicas que ofrecen una medida directa de la evolución de los pies y,
por lo tanto, una medida más fiable de la cadencia.
Considerando la morfoloǵıa t́ıpica de las señales ultrasónicas, la metodoloǵıa
no se diferencia de forma significativa de lo propuesto anteriormente. Se trata de
obtener la cadencia de marcha a través de la estimación continua de la frecuencia
principal de la componente oscilatoria. Igualmente, se utiliza el algoritmo WFLC
como método para la estimación continua de esta frecuencia principal, según se
indica en la figura 5.1 (a). Esta modificación ha permitido la utilización de valores
únicos para los coeficientes del filtro. Experimentalmente se ha obtenido que los
valores µ0 = 3,0 · 10
−5 y µ1 = 1,0 · 10
−3 ofrecen una buena estimación de la
cadencia mediante el algoritmo propuesto. Todos los otros coeficientes (del filtro
BBF y del algoritmo FLC) no se modifican, toda vez que ya se han ajustado
anteriormente.
De esta manera, se define la unidad de filtrado, figura 5.1 (b) que agrupa el
conjunto de filtros utilizados en este trabajo y que será utilizada en este caṕıtulo
para evitar la repetición de todo el diagrama presentado en la figura 5.1 (a).
5.2.2. Módulo de actuación y control de motores
Para la tracción del andador, se ha utilizado un par de motores de corriente
continua conectados a una tarjeta electrónica desarrollada para realizar la interfaz
entre el sistema desarrollado y los motores.
Las caracteŕısticas de los motores utilizados son:
Alimentación 12 V CC,
Grupo reductor de 62:1 con el fin de obtener una velocidad nominal de 40
rpm,

































Figura 5.1: (a)Diagrama de filtrado de las señales de fuerza utilizando las señales
del subsistema ultrasónico como señales de entrada para la estimación de caden-
cia. (b) Definición de la unidad de filtrado con cuatro entradas, dos señales de
fuerza y dos de ultrasonidos, y dos salidas, las dos señales de fuerza filtradas.
Corriente nominal de 5 A
Par nominal de 5 Nm.
El conjunto motoreductor, figura 5.2 (a), es además autoblocante, de manera
que si hay algún problema de suministro de tensión, el motor se para y a la
vez frena las ruedas del andador. Se ha optado por este tipo de solución con
el objetivo de priorizar la seguridad del usuario en caso de fallo eléctrico. El
motor seleccionado ha sido instalado en la estructura del andador según se indica
en la figura 5.2 (b). Como se puede observar, se ha acoplado un conjunto de
poleas y correa para conectar mecánicamente los motoreductores a cada rueda
del andador.
La interfaz con el sistema de adquisición y control (PC104 ) ha sido desarro-
llado utilizando un microcontrolador dsPIC 30F4011 de Microchip. La entrada
del sistema es un nivel analógico de tensión por cada canal entre 0 y 5 voltios y
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(a) (b)
Figura 5.2: (a) Conjunto motor-reductora seleccionado. (b) Instalación del con-
junto a una rueda del andador.
la salida es un tren de pulsos con frecuencia constante y ciclo de trabajo propor-
cional a la tensión de entrada. Para tensiones entre 0 y 2,5 V, el motor gira de
manera que la rueda se mueva hacia atrás y para tensiones superiores a 2,5V el
motor gira moviendo el rueda del andador hacia delante, en sentido de avance. Se
conectan las salidas digitales del microcontrolador a puentes de transistores para
que se suministren los niveles de tensión y corriente correctos a los motores. Se ha
optado por desarrollar un circuito dedicado de forma que éste también gestione
problemas de excesivas tensión, corriente y temperatura, aśı como cortocircui-
tos. De esta forma, estos problemas de bajo nivel son aislados de la arquitectura
central de control.
5.2.3. Diseño del controlador para el guiado asistido
Una vez definida la unidad de filtrado, en esta sección se realiza el diseño
conceptual del controlador para el comando del sistema motor instalado en el
andador desarrollado. De los experimentos realizados en los caṕıtulos anterio-
res, se ha observado la presencia de ciertos gestos de conducción, medidos en el
subsistema fuerzas del tren superior, que indican la intención del sujeto para el
guiado del andador. Por ejemplo, para iniciar la marcha, el usuario aplica en los
dos sensores un esfuerzo en el sentido de avance (Fy positivo). En los giros, se
ha observado la existencia de un par de fuerzas, de forma que para girar a la
derecha, se obtiene un valor negativo (o menos positivo) en el sensor derecho y,
a la vez, una señal positiva de mayor amplitud en el eje Y del sensor izquierdo.
Inicialmente, se hab́ıa propuesto la realización de dos controladores PID (Pro-
porcional Integral Derivativo) tal como se presenta en el diagrama de la figura
5.3. Como se observa, la velocidad de cada motor depende de la fuerza aplicada
en el eje de avance del sensor de fuerza ipsilateral.
Aunque esta técnica de control haya funcionado de forma correcta, la existen-
cia de ciertos patrones de fuerzas para la ejecución indica la posibilidad de utilizar
otros tipos de arquitecturas de control para comandar el dispositivo basándose















Figura 5.3: Propuesta PID para el control de los motores del andador.
en las fuerzas de interacción entre usuario y andador. En una colaboración con
el Departamento de Engenharia Elétrica de la Universidade Federal do Esṕırito
Santo (Brasil), se ha propuesto en [142] una solución basada en la clasificación
de los patrones de fuerzas con una red neuronal. Sin embargo, la complejidad de
ajuste y la necesidad de personalización previa del clasificador han presentado
desventajas significativas para la elección de esta solución.
Aśı, se ha desarrollado un controlador borroso que integra estos patrones
observados en el guiado asistido en forma de reglas de control.
Concepción e implementación de un controlador borroso para el guiado del
andador
Se ha optado por la utilización de un controlador borroso para la gestión de
la interacción usuario-andador debido a las siguientes razones:
La dificultad en agrupar los datos obtenidos de los sensores de fuerzas en
conjuntos simples y aplicables a todos los usuarios. La aproximación borrosa
ofrece una solución flexible y ajustable en los casos de variabilidad en los
datos de entrada.
La flexibilidad intŕınseca del método al no asignar un conjunto de datos a
una clase de forma ŕıgida, sino a través de una función de pertenencia que
vaŕıa entre 0 y 1.
La posibilidad de incorporar el conocimiento obtenido a priori del compor-
tamiento esperado del sistema de una manera lingǘıstica y simple.
En la teoŕıa de conjuntos clásicos, un elemento es o no parte de un conjunto en
cuestión. En la teoŕıa de conjuntos borrosos, la pertenencia o no de un elemento
a una clase no es definida de forma tan estricta, sino siguiendo una función que
puede obtener valores entre 0 y 1, definiendo lo que se conoce como grado de
pertenencia.
Muchas veces, aunque se pueda hacer la distinción entre valores cercanos ma-
temáticamente, en la práctica esta distinción puede carecer de sentido. Tomemos
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como ejemplo un valor real Vi. Podemos decir que Vi pertenece a un conjunto
de números reales V si este valor es positivo grande. Si tenemos que los valores
pueden variar entre 0 y 1, en la teoŕıa clásica se tendŕıa que asociar un umbral
fijo para definir si Vi pertenece o no a V . Supongamos que este umbral sea 0,7.
Esto implicaŕıa que 0,69 no pertenece al conjunto de números positivos grandes
y que, sin embargo, 0,71 śı pertenece. Si consideramos un conjunto borroso, se
podŕıa construir una regla en la cual el grado de pertenencia, µp, de Vi al conjunto
V se da según la función presentada en la figura 5.4. Aśı, los valores usados en












Figura 5.4: Ejemplo de función de pertenencia Fuzzy.
De esta manera, la obtención de un modelo borroso incluye la metodoloǵıa
para obtener una descripción para sistemas f́ısicos que incluyen incertidumbres,
variabilidades, etc. Para realizar el modelado de un sistema, se debe buscar una
descripción matemática de la relación entre las entradas y salidas de un sistema.
En el caso del modelado mediante la lógica borrosa, se definen los elementos
básicos del sistema borroso:
un conjunto de reglas generadas a partir de una base de conocimiento,
un mecanismo de inferencia,
una interfaz de emborronado,
una interfaz de desemborronado.
De esta manera, la construcción de un modelo matemático según la lógica
borrosa implica en la realización de los siguientes pasos:
1. Emborronado. Consiste en comparar las variables de entrada con las fun-
ciones de pertenencia de las premisas (Si) para la obtención de los valores
de pertenencia.
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2. Inferencia. Consiste en la aplicación de los operadores lógicos borrosos en
los valores de pertenencia para obtener un único valor numérico entre 0 y
1.
3. Generación. Consiste en la creación de la parte consecuente (Entonces) de
las reglas borrosas.
4. Desemborronado. Consiste en la generación de una salida numérica a partir
de la información borrosa.
La implementación del controlador para el andador SIMBIOSIS ha sido reali-
zada utilizando las funciones contenidas en la Fuzzy Logic Toolbox de Matlab. En
este caso, se ha realizado un sistema de dos entradas (Din y Iin), una por cada
conjunto lateral de sensores de fuerza, y dos salidas (Dout y Iout), una para cada














































Figura 5.5: Controlador borroso (fuzzy) desarrollado para el comando de los mo-
tores del andador Simbiosis.
Como se puede observar, debido a la diferencia del peso soportado por el
andador para cada usuario, o bien debido a posibles asimetŕıas en los apoyos
para un mismo sujeto, se ha realizado la división de las componentes de fuerza
en los ejes de avance (Y ) por sus correspondientes componentes en el eje de
apoyo (Z). De esta manera, para un apoyo mayor en un determinado soporte
de antebrazo, hace falta realizar un mayor esfuerzo de empuje en la dirección de
avance para tener una salida equivalente.
Además, se observa la presencia de ganancias constantes k1 en la entrada del
controlador borroso. Estas ganancias son utilizadas para adecuar las señales a la
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entrada del controlador que, en este caso, debe estar entre -1 y +1. Del mismo
modo se han introducido bloques de saturación (SAT) para evitar que el valor
de la división pueda superar los valores máximo y mı́nimo de las entradas del
controlador y zonas muertas (ZM) para evitar que se generen salidas de control
para valores muy pequeños en las entradas. Las ganancias k2 en la salida del
controlador están introducidas para convertir las salidas del controlador a los
niveles correctos de actuación para su poeterior env́ıo al circuito de comando de
los motores explicado anteriormente en este caṕıtulo.
Para las entradas, se han definido cuatro funciones de pertenencia, véase la
figura 5.6:
Valor negativo (neg). Función en forma de Z (Z-shaped), con a = −0,8 y











1, x ≤ a
1− 2 · (x−a
b−a )
2, a ≤ x ≤ a+b2
2 · (b− x
b−a)
2, a+b2 ≤ x ≤ b
0, x ≥ b
(5.1)
Valor cero (cero). Función Gaussiana simétrica, con σ = 0,2045 y c = 0,




Valor poco positivo (posp). De forma similar, una función Gaussiana simétri-
ca con σ = 0,1173 y c = 0,4.
Valor muy positivo (pos). Función en forma de S (S-shaped), con a = 0,3148





De modo similar se definen las funciones de pertenencia:
Valor cero (cer). Función en forma de Z con con a = −0,2 y b = 0,5.
Valor poco positivo (posp). Función Gaussiana simétrica con σ = 0,1944 y
c = 0,5.
Valor positivo (pos). Función en forma de S con a = 0,5 y b = 0,8.
Como se puede observar de la definición de las funciones de salida, ésta se
encuentra entre 0 y 1, de forma que no se permite la generación de salidas ne-
gativas para la excitación de los motores. Esta decisión se ha tomado debido al















Figura 5.6: Captura de pantalla del algoritmo generado en el entorno de Matlab
para definición de las funciones de pertenencias de las variables de entrada.
riesgo inherente al movimiento hacia tras del andador que podŕıa causar que el
dispositivo empujase al usuario ocasionando una cáıda.
Finalmente, se definen las 16 reglas que rigen el movimiento del andador. Estas
reglas son una combinación de todos los posibles valores de entradas (2 entradas
y 4 posibles estados generan 24 = 16 combinaciones) y las salidas esperadas. Las
reglas son:
1. Si Iin es neg y Din es pos, entonces Iout es cer y Dout es pos;
2. Si Iin es neg y Din es neg, entonces Iout es cer y Dout es cer ;
3. Si Iin es neg y Din es cer, entonces Iout es cer y Dout es posp;
4. Si Iin es neg y Din es posp, entonces Iout es cer y Dout es pos;
5. Si Iin es pos y Din es pos, entonces Iout es pos y Dout es pos;
6. Si Iin es pos y Din es neg, entonces Iout es pos y Dout es cer ;
7. Si Iin es pos y Din es cer, entonces Iout es pos y Dout es cer ;
8. Si Iin es pos y Din es posp, entonces Iout es pos y Dout es posp;
9. Si Iin es cer y Din es pos, entonces Iout es cer y Dout es pos;
10. Si Iin es cer y Din es neg, entonces Iout es posp y Dout es cer ;
11. Si Iin es cer y Din es cer, entonces Iout es cer y Dout es cer ;
12. Si Iin es cer y Din es posp, entonces Iout es cer y Dout es posp;
13. Si Iin es posp y Din es pos, entonces Iout es posp y Dout es pos;
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14. Si Iin es posp y Din es cer, entonces Iout es posp y Dout es cer ;
15. Si Iin es posp y Din es neg, entonces Iout es pos y Dout es cer ;
16. Si Iin es posp y Din es posp, entonces Iout es posp y Dout es posp.
Para realizar la aplicación de la información en el modelo borroso se definen:
(i) como operador lógico “y”, el método del mı́nimo; (ii) como método de Impli-
cación, el operador borroso mı́nimo, (iii) como método de Agregación, el cálculo
del máximo; y (iv) como interfaz de Desemborronado, el cálculo del centroide.
5.2.4. Lazos externos para el control seguro del andador
Aparte del controlador borroso, responsable de realizar el comando del mo-
vimiento del andador basado en las fuerzas aplicadas por el sujeto, otros lazos
externos de mayor prioridad fueron utilizados con el fin de aumentar la seguridad
en la conducción asistida. En general, estos lazos consisten en expresiones condi-
cionales o reglas de seguridad que, en el caso de que no se cumplan, conectan las
señal enviada al circuito de comando de motores del andador a 2,5V , llevando el
dispositivo a un estado parado (y frenado) de forma inmediata (véase la figura
5.7).
A priori, se ha definido que el andador debe parar inmediatamente en el caso
de que:
las dos componentes en los ejes Y sean negativos,
cualquiera de los componentes verticales de fuerza sea inferior a un peso
mı́nimo (uno o ambos brazos no están apoyados),
ocurra una separación excesiva de los dos pies,
ocurra una aproximación excesiva de los dos pies.
5.2.5. Ajustes y validación previa del controlador
Antes de la realización de experimentos con los pacientes, se ha realizado la
validación previa del controlador con usuarios sanos en el laboratorio del Grupo
de Bioingenieŕıa del CSIC. Esta etapa ha sido interesante para evaluar el funcio-
namiento de la estrategia de control y realizar el ajuste de algunos coeficientes.
Por un lado, en lo que se refiere a la unidad de filtrado, no ha habido la
necesidad de realizar ningún tipo de ajuste, toda vez que los coeficientes para los
filtros de Benedict-Bordner y para los algoritmos WLFC y FLC ya hab́ıan sido
obtenidos en el Caṕıtulo 4 de esta tesis doctoral. Por otro lado, en esta fase se
han definido valores para las ganancias k1 y k2, los limites de los bloques de zona
muerta (ZM) y el ajuste de las curvas de las funciones de pertenencia presentadas





















Figura 5.7: Lazos externos implementados para aumentar la seguridad del usuario
en la conducción asistida.
anteriormente en la sección 5.2.3. Se ha obtenido experimentalmente un conjunto
único para estas constantes que satisfaćıa el modo de conducción de todos los
usuarios.
Cabe resaltar que, durante esta fase de experimentación, se ha constatado
la importancia del filtrado adpatativo de las señales de fuerza. La utilización
de la información directa de los sensores con un procesamiento de bajo coste
computacional y que no introduce retrasos significativos a las señales ha ofrecido
una conducción agradable del dispositivo, con respuestas rápidas y sin la sensación
de retraso. En cuanto a cuestiones subjetivas, los usuarios que han experimentado
el dispositivo en esta fase han mencionado que sent́ıan que teńıan el control sobre
el dispositivo y que el andador segúıa sus intenciones de movimiento.
Se han realizado experimentos con y sin la implementación del filtrado de las
componentes de fuerza originadas de las oscilaciones del tronco del sujeto. En el
caso en el que no se aplica este filtro a los datos con el algoritmo WFLC-FLC
presentado en el Caṕıtulo 4, se ha observado que el andador se desplaza con una
componente oscilatoria de frecuencia igual a la de oscilación del tronco, haciendo
que la conducción sea inestable para el sujeto. Al introducirse el algoritmo de
filtrado, estas componentes automáticamente se cancelaban y el usuario experi-
mentaba un mayor control sobre el andador, dado que solamente las componentes
voluntarias de las fuerzas de interacción eran utilizadas para la generación de las
salidas de control.
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5.3. Experimentos con usuarios. Validación en el Hospital
Nacional de Parapléjicos de Toledo (HNPT)
Durante los meses finales de la realización de la presente tesis doctoral, el
autor ha realizado una estancia breve en en la Unidad de Biomecánica y Ayudas
Técnicas del HNPT. Esta colaboración ha permitido la realización del estudio de
validación presentado en esta sección que ha sido de fundamental importancia en
la conclusión del trabajo desarrollado.
5.3.1. La lesión medular. Definiciones y escalas
En una publicación reciente de un libro organizado por el HNPT, [143], M.
Alcobendas Maestro define la lesión medular como:
“La lesión medular es una de las situaciones cĺınicas más devastadoras, tanto
por la pérdida de funcionalidad que supone y, consecuentemente, la pérdida de
independencia del individuo, como por las limitadas posibilidades de recuperación
espontánea unidas a la carencia de un tratamiento curativo.”
Se entiende por lesión medular cualquier alteración sobre la médula espinal
que puede provocar alteraciones en el movimiento, la sensibilidad o la función por
debajo del nivel de la lesión, [144]. El origen de la lesión puede ser traumático,
no traumático o congénito (infeccioso, neoplásico, vascular, autoinmune, infla-
matório, desmielinizante, idiopático y atrogénico).
El nivel de la lesión (véase la figura 5.8) se define como el segmento localizado
por encima del segmento más rostral afectado, de manera que una misma lesión
puede tener distintos niveles motores y sensitivos y diferir en ambos hemicuerpos,
[145]. Una lesión medular completa se presenta cuando no hay funciones debajo
del nivel de la lesión y no hay sensibilidad ni movimientos voluntarios. Los dos
lados del cuerpo están afectados de igual forma. Una lesión incompleta se da
cuando prevalece alguna de las funciones por debajo del nivel primario de la
lesión. Una persona con una lesión incompleta puede tener mayor movilidad o
sensibilidad en un hemicuerpo que en otro.
Escalas y Tests ASIA
La valoración neurológica en la lesión medular se lleva a cabo siguiendo las
directrices de la American Spinal Injury Association-ASIA, [146, 147], basadas
en una exploración sistematizada de las funciones motoras y sensitiva. El test
motor según la escala de la ASIA se realiza a través de la exploración de 10
músculos, 5 en miembros superiores y 5 en miembros inferiores, y se puntúa el
balance muscular entre 0 y 5 de acuerdo con lo que se presenta en la tabla 5.1.
Además, se valoran las sensibilidades en una escala de 0 a 2 en la cual, 0
define la anestesia, 1 la sensibilidad alterada (incluyendo la hiperestesia) y 2 la







Figura 5.8: Ejemplo de una respuesta del cuestionario empleando la escala visual
analógica.
Tabla 5.1: Test motor según la Escala de la ASIA.
Índice Descripción
0 Parálisis total
1 Contracción palpable o visible
2 Movimiento activo, se completa el arco de movimiento sin gravedad
3 Movimiento activo, se completa el arco de movimiento contra gravedad
4
Movimiento activo, se completa el arco de movimiento contra
resistencia moderada
5
Normal movimiento activo, se completa el arco de movimiento
contra toda resistencia
5*
Normal movimiento activo, se completa el arco de movimiento
contra toda resistencia si no existen factores inhibidores
NT No valorable
normalidad.
Finalmente, se definen los cinco grados de afección neurológica (de la ASIA)
presentados en tabla 5.2.
Escala de Penn (PSFS)
Penn et al. definió una escala de cinco puntos (véase la tabla 5.3) que indicaba
la frecuencia de ocurrencia de espasmos, [148, 149]. La Penn Spasm Frequency
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Tabla 5.2: Grados de afección neurológica de la ASIA.
Índice Descripción
A Lesión completa sensitivomotora
B Lesión completa sensitiva completa motora
C Lesión incompleta sensitivomotora no funcional
D Lesión incompleta sensitivomotora funcional
E Función motora y sensitiva normal
Scale (PSFS) fue modificada por Priebe et al. en [150] añadiendo un segundo
ı́ndice que indica el nivel de espasticidad del sujeto. Sin embargo, en este trabajo,
el personal cĺınico del HNPT solamente ha realizado la clasificación de los pa-
cientes utilizando el primer ı́ndice de la escala de Penn y se ha utilizado la escala
de Ashworth (presentada a continuación) para indicar el nivel de espasticidad.
Tabla 5.3: Grados de la escala PSFS.
Índice Descripción
0 Sin espasmos
1 Espasmos inducidos por un est́ımulo
2 Espasmos que ocurren menos de una vez cada hora
3 Espasmos que ocurren más de una vez cada hora
4 Espasmos que ocurren más de diez veces cada hora
Escala de Hoffer y Hospital Sagunto
Las escalas de Hoffer, [151, 152], y del Hospital Sagunto, [153], son utilizadas
para la clasificación del paciente según su nivel de ambulación. Aunque no sean
escalas espećıficas para el estudio de la lesión medular, son interesantes para
conocer las posibilidades de un individuo y sus ı́ndices resultan bastante expĺıcitos
para personas ajenas al entorno cĺınico. Los ı́ndices de estas escalas se presentan
a continuación.
La Escala de Hoffer presenta cuatro niveles distintos. Empezando por el nivel
más alto de ambulación, tenemos:




Del mismo modo, tenemos los siguientes ı́ndices para la escala del Hospital
Sagunto:
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normal (5),
ambulante independiente en la comunidad (4),
Ambulante alrededor del domicilio (3),
ambulante en interiores (2),
ambulante no funcional (1),
no ambulante (0).
Escala de WISCI II
De forma más espećıfica para la lesión medular, la escala WISCI II (Walking
Index for Spinal Cord Injury) es definida al nivel del usuario e indica la habilidad
de caminar después de un lesión medular, [154]. La escala asume valores entre 0,
indicando nivel de discapacidad más severo, y 20, indicando menor afección. Para
evitar la descripción de los 20 indices de la escala WISCI II, aquellos que sean
utilizados para la clasificación de los pacientes serán descritos cuando aparezcan
por la primera vez en el texto de la sección 5.3.2.
Escalas de Ashworth y Ashworth Modificada
La espasticidad, definida como una respuesta velocidad-dependiente al estira-
miento pasivo, [155, 156], es una de las secuelas más pronunciadas de las lesiones
en el sistema nervioso central, [157]. La medida de espasticidad de Ashworth fue
desarrollada como una clasificación cĺınica simple para evaluar los efectos an-
tiespásticos de un medicamento relajante muscular (Carisoprodol) en esclerosis
múltiple, [158]. La escala de Ashworth (Ashworth Scale, AS), es una escala de
cinco puntos basada en la evaluación cĺınica subjetiva del tono muscular, [149].
En la escala de Ashworth Modificada (MAS), añade un valor extra (1+) a la AS
para acomodar a pacientes hemipléjicos, [149].
Por su simple empleo y la no necesidad de equipamiento especializado, las
escalas AS y MAS son adoptadas para la cuantificación de la espasticidad en una
gran variedad de enfermedades y afecciones, incluyendo la lesión medular, [159].
La tabla 5.4 presenta en detalle la escala MAS.
5.3.2. Pacientes
Un total de ocho pacientes han participado de los experimentos de valida-
ción del andador SIMBIOSIS realizados en la Unidad de Biomecánica y Ayudas
Técnicas (UBAT) del HNPT. Con el auxilio del personal cĺınico, los pacientes
han sido sometidos a una exploración f́ısica para determinar el balance muscular
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Tabla 5.4: Escala de Ashworth Modificada para la valoración de la espasticidad.
Grado Descripción
0 Tono muscular normal
1
Hipertońıa leve. Aumento en el tono muscular con la “detención”
en el movimiento pasivo de la extremidad, mı́nima resistencia al
final de su arco de movimiento.
1+
Hipertońıa leve. Aumento en el tono muscular con la “detención”
en el movimiento pasivo de la extremidad, mı́nima resistencia en
menos de la mitad de su arco de movimiento.
2
Hipertońıa moderada. Aumento del tono muscular durante la mayor
parte del arco de movimiento, pero puede moverse pasivamente con
facilidad la parte afectada.
3
Hipertońıa intensa. Aumento prominente del tono muscular, con
dificultad para efectuar los movimientos pasivos.
4
Hipertońıa extrema. La parte afectada permanece ŕıgida, tanto para la
flexión como para la extensión.
en miembros inferiores y superiores. Además, se han extráıdo los datos f́ısicos y
patológicos aśı como el tratamiento espećıfico de cada paciente.
Los siguientes criterios, establecidos en colaboración con el personal cĺınico del
UBAT-HNPT, fueron utilizados para la inclusión de los pacientes en el estudio:
tener la función cognitiva preservada,
ser capaz de mantenerse en bipedestación,
poseer buen control de tronco,
tener la habilidad de caminar al menos 10 metros sin parar, con o sin ayudas
técnicas, y sin la asistencia de otra persona,
tener conservada la función de agarre en miembros superiores.
De esta manera, se han buscado pacientes que cumplieran los criterios de
inclusión anteriormente presentados con distintos grados de capacidades de loco-
moción:
Sujetos con menores capacidades de locomoción, ambulantes no funcionales
y que fueran capaces de moverse, aunque con dificultad, utilizando bastones,
muletas o andadores. Estos sujetos prácticamente utilizan solamente las
sillas de ruedas para su locomoción.
Sujetos con un grado intermedio de locomoción, capaces de deambular en
entornos interiores con ayudas técnicas como bastones, muletas y andadores.
En general, en exteriores utilizan la silla de ruedas para su locomoción.
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Sujetos con mayor capacidad de locomoción, ambulantes funcionales en
exteriores que o necesitasen de ayudas técnicas, pero que las hayan utilizado
en algún momento durante su proceso de rehabilitación.
Teniendo todo esto en cuenta, a continuación se presentan los pacientes se-
leccionados y sus principales caracteŕısticas con respecto a las escalas e ı́ndices
presentados en este caṕıtulo.
JLG 45 años de edad, 70 kg de masa corporal, 1,73 m de estatura, varón, con
nivel de lesión motora L1, tipo incompleta (Escala ASIA C). La lesión ha ocurrido
inicialmente en el 07/05/2008 en una cáıda (lesión traumática), pero solamente
ha presentado complicaciones después de un problema vascular (embolización) en
el noviembre de 2009. Es clasificado como ambulante no funcional (escalas Hoffer
y Hospital Sagunto), no relata presencia de espasmos (0 en la escala PSFS) y
presenta un ı́ndice de 0 (tono muscular normal) en la escala de Ashworth para
MMII. En la escala WISCI II es clasificado como 12 (deambula con dos muletas,
ortesis y sin asistencia de otra persona a lo largo de 10 metros). El paciente utiliza
la silla de ruedas como medio de locomoción y tan sólo emplea dos muletas para
realizar ejercicios de rehabilitación. En el pie derecho utiliza una ortesis de tobillo
y pie (Ankle-Foot Orthesis, AFO) y actualmente recibe tratamiento con fármacos
y electroestimulación funcional (EEF) en los miembros inferiores.
BRT 69 años de edad, 80 kg de masa corporal, 1,78 m de estatura, varón, con
nivel de lesión motora C5, tipo incompleta (Escala ASIA D). Ha sufrido una lesión
traumática el 20/01/2010. El paciente utiliza la silla de ruedas y dos muletas como
ayuda técnica para la movilidad. Es clasificado como ambulante de interiores
(escalas Hoffer y Hospital Sagunto). En la escala WISCI II, es clasificado como
16 (deambula con dos muletas, sin ortesis y sin asistencia de otra persona a lo
largo de 10 m). No utiliza ningún tipo de ortesis y actualmente recibe tratamiento
con fármacos y EEF en miembros inferiores.
DGC 65 años de edad, 77 kg de masa corporal, 1,67 m de estatura, varón, con
nivel de lesión motoraD9, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesión tiene origen
vascular y ocurrió el 17 de diciembre del 2009. El paciente utiliza la silla de ruedas
y dos muletas como ayuda técnica para la movilidad. DGC tiene disminuida la
sensibilidad táctil y analgésica y no posee control de esf́ınteres. Es clasificado como
ambulante de interiores (escalas Hoffer y Hospital Sagunto), relata la presencia
de espasmos con frecuencia inferior a una vez por hora (2 en la escala PSFS) y
presenta un ı́ndice de 0 en la escala de Ashworth para MMII. Del mismo modo que
en el caso anterior, es 16 en la escala WISCI II. No utiliza ningún tipo de ortesis y
actualmente recibe tratamiento con el dispositivo Lokomat para el entrenamiento
de la marcha (véase la figura 1.13 en el Caṕıtulo 1 de este documento).
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RAB 49 años de edad, 75 kg de masa corporal, 1,57 m de estatura, mujer, con
nivel de lesión motora L1, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesión medular
tiene una etioloǵıa vascular y ocurrió el 9 de diciembre de 2009. Utiliza la silla de
ruedas y dos muletas para la locomoción asistida. Tiene disminuida la sensibilidad
táctil y analgésica y no posee control de esf́ınteres. Además, sufre tendinitis en
ambos hombros. En las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como
ambulante de interiores, relata la presencia de espasmos con frecuencia inferior
a una vez por hora (2 en la escala PSFS) y presenta un ı́ndice de 0 en la escala
Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es clasificada como 16. La paciente
no hace uso de ningún tipo de ortesis y recibe tratamiento a través de fármacos.
AML 23 años de edad, 60 kg de masa corporal, 1,69 m de estatura, mujer, con
nivel de lesión motora D5, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesión medular
tiene una etioloǵıa inflamatoria y ocurrió el 17 de mayo de 2010. Utiliza, actual-
mente, una muleta para la locomoción asistida. Tiene disminuida la sensibilidad
táctil y analgésica. En las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como
ambulante en la comunidad y ambulante independiente en la comunidad, respec-
tivamente y no relata la presencia de espasmos (0 en la escala PSFS). Presenta un
ı́ndice de 0 en la escala Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es clasificada
como 19. La paciente no hace uso de ningún tipo de ortesis y recibe tratamiento
a través de fármacos.
AGG 70 años de edad, 100 kg de masa corporal, 1,75 m de estatura, varón,
con nivel de lesión motora D6, tipo incompleta (Escala ASIA D). El paciente ha
presentado una compresión medular y fue intervenido de manera urgente el 13
de marzo de 2010. Utiliza, actualmente, la silla de ruedas o dos muletas para la
locomoción asistida. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro de hiperes-
tesia táctil y analgésica. Posee control parcial de esf́ınteres. En las escalas Hoffer
y Hospital Sagunto es clasificado como ambulante de interiores y no relata la
presencia de espasmos (0 en la escala PSFS). Presenta un ı́ndice de 0 en la escala
Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es clasificado como 16. El paciente
no hace uso de ningún tipo de ortesis y recibe tratamiento a través de fármacos.
GDT 60 años de edad, 83 kg de masa corporal, 1,83 m de estatura, varón,
con nivel de lesión motora D8, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesión tu-
vo origen de un abceso en la médula y data del 23 de junio de 2009. Utiliza,
actualmente, la silla de ruedas para la locomoción asistida y deambula con gran
dificultad utilizando dos muletas. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro
de hiperestesia táctil y analgésica. No posee control de esf́ınteres. En las escalas
Hoffer y Hospital Sagunto es clasificado como ambulante no funcional y relata la
presencia de espasmos con frecuencia inferior a una vez por hora (2 en la escala
PSFS). Presenta un ı́ndice de 0 en la escala Ashworth para MMII. En la escala
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WISCI II es clasificado como 12. El paciente hace uso de una AFO en el miembro
inferior izquierdo y recibe tratamiento a través de fármacos.
BCM 28 años de edad, 58 kg de masa corporal, 1,70 m de estatura, mujer, con
nivel de lesión motora C7−D5, tipo incompleta (Escala ASIA D). La lesión tuvo
origen neoplásico, es decir, debido a la presencia de un tumor en la medula afec-
tando a la región desde la vértebra cervical 7 hasta la dorsal 5. La enfermedad
fue diagnosticada el 21 de noviembre de 2009. No hace uso de ayudas técnicas
para la movilidad. En cuanto a la sensibilidad, presenta un cuadro normal. En
las escalas Hoffer y Hospital Sagunto es clasificada como ambulante en la comu-
nidad y normal, respectivamente. Relata la presencia de espasmos inducidos por
est́ımulos (1 en la escala PSFS). Presenta un ı́ndice de 1 para el MI derecho y
0 para el izquierdo en la escala Ashworth para MMII. En la escala WISCI II es
clasificado como 20. El paciente hace uso de una AFO en el miembro inferior
izquierdo y recibe tratamiento a través de fármacos.
Los datos referentes al balance muscular en miembros inferiores (MMII) y
superiores (MMSS) obtenidos a través de exploración f́ısica se encuentran en la
tabla 5.5. La figura 5.9 muestra tres de los pacientes que participaron en los
experimentos de validación en el HNPT.
Figura 5.9: Tres de los pacientes que participaron en los experimentos de vali-
dación. (se ha obtenido consentimiento para la reproducción de imágenes de los
pacientes durante de los experimentos).
5.3.3. Experimentos para la validación de la estrategia propuesta
Para la validación de la estrategia de filtrado por medio de la fusión de los
datos de los subsistemas de medida y para la comprobación del funcionamiento
del controlador diseñado, los pacientes presentados en la sección anterior fueron





























































Tabla 5.5: Resultado de la exploración f́ısica realizada por el personal cĺınico del HNPT. En cada caso se presenta el valor del ı́ndice
obtenido según la Escala de la ASIA para el miembro derecho e izquierdo (D/I).
Balance Muscular MMII (D/I) Paciente
JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
Flexores de cadera (T12-L3)* 3/4 3/3 4/2 3/3 4/3 3/3 4/2 5/5
Adductores cadera (L1-L4) 5/5 4/4 4/4 5/5 5/4 4/4 5/4 5/5
Abductores cadera (L5,S1) 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/4 5/5
Extensores de rodilla (L2-L4)* 5/5 5/5 5/4 5/5 5/5 5/4 5/4 5/5
Flexores de rodilla (L4-S1) 3/4 4/4 5/3 3/4 5/5 4/4 5/1 5/5
Dorsiflexores de tobillo (L4,L5)* 1/4 2/3 5/3 4/5 5/4 5/4 4/0 4/5
Flexores plantares de tobillo (S1)* 2/3 3/4 5/3 4/5 4/4 4/4 4/3 4/5
Extensor 1º dedo(L5,S1)* 2/3 3/4 5/3 4/5 5/5 4/4 4/3 3/5
Indice Motor MMII1,[147] 32 35 39 43 44 40 33 46
Balance Muscular MMSS (D/I) Paciente
JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
Aproximadores de hombro (C4) 5/5 4/4 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Separadores de hombro (C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexores de hombro (C4,C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensores de hombro (C4, C5) 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexores de codo (C5)° 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensores de codo (C7)° 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 3/4 5/5 5/5
Supinadores (C5, C6) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Pronadores (C6, C7) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexores de carpo (C7, C8) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensores de carpo (C6) ° 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Flexor común dedos (C8)° 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Extensor común dedos (C7, C8) 5/5 3/4 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Adductor 1º dedo (C8,T1) 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5 5/5
Interóseos (T1)° 5/5 3/3 5/5 5/5 5/5 4/4 5/5 5/5
Indice Motor MMSS1, [147] 50 36 50 50 50 45 50 50
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Para ello, se ha solicitado a los sujetos que caminasen a lo largo de un trayecto
compuesto por dos pasillos y una zona en la cual debeŕıan realizar un giro pasando
por el centro de dos conos (véase la figura 5.10). El sujeto podŕıa empezar tanto
por un extremo como por el otro del trayecto y, además, no se ha fijado ningún
tipo de restricción en cuanto al tiempo en que debeŕıan realizar los experimentos
ni de cuantas vueltas podŕıan dar. En todos los instantes, les acompañaba una
fisioterapeuta del HNPT para darles seguridad y para sujetarles en el caso de una
posible cáıda. No se daba a los usuarios ninguna indicación de como debeŕıan
conducir el dispositivo y tampoco hab́ıa un peŕıodo de entrenamiento previo.
Si, durante la primera ejecución, los usuarios se sent́ıan insatisfechos en cuanto
a la velocidad de marcha o a la sensibilidad del controlador, se modificaban
las ganancias de entrada del controlador (k1 en la figura 5.5) o se restrinǵıa la
velocidad de salida para que el sujeto se sintiera cómodo.
1
2
Figura 5.10: Esquema del entorno utilizado para la realización de experimentos.
A continuación, se realizará el análisis de los datos obtenidos de los experimen-
tos descritos. Este análisis se dará en tres partes. Primeramente, se analizará el
funcionamiento del algoritmo de estimación de cadencia utilizando las señales ul-
trasónicas. En segundo lugar, se analizarán las señales de fuerzas filtradas por el
algoritmo FLC. Finalmente, se presentará la trayectoria realizada por el andador,
generada por el sistema de control a partir de las señales de fuerzas.
Estimación continua de cadencia utilizando las señales ultrasónicas
Como se ha comentado anteriormente, para la estimación continua de la ca-
dencia de marcha con el andador se utiliza el algoritmo WFLC. A diferencia del
ajuste presentado en el caṕıtulo anterior, en el cual se buscan, en modo off-line,
coeficientes µ0 y µ1 minimizando el error en la estimación de cadencia, en este
caso los algoritmos deben ser introducidos a priori. Con los experimentos reali-
zados con sujetos sanos en la etapa de validación del controlador, se ha definido
1El Indice Motor MMII se calcula como la suma de los ı́tems indicados con *. Del mismo
modo, el Indice Motor MMSS se calcula como la suma de los items indicados con °. Ambos
indices tienen un valor máximo de 50.
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emṕıricamente que µ0 = 3 · 10
−5 y µ1 = 1 · 10
−3. Esto, sumado al hecho de
que los experimentos son realizados con pacientes y fuera de un tapiz rodante,
demuestra que las condiciones del experimento son bastante más exigentes que el
caso presentado en el Caṕıtulo 4. Sin embargo, en este caso tomamos una medida
directa del pie del sujeto, lo que es mejor que estimar la cadencia a partir de las
señales de fuerza.
De esta manera, durante los experimentos se ha almacenado la estimación
de cadencia para la comparación con el valor de referencia, obtenido en modo
off-line a partir de los mı́nimos de las señales ultrasónicas utilizando una meto-
doloǵıa equivalente a la empleada en la sección 4.2.3. Aśı, se presenta en la tabla
5.6 el error cuadrático medio (MSE) en la estimación de la cadencia. Como el
algoritmo de filtrado presentado en este caṕıtulo calcula de forma independiente
los pasos por segundo dados por cada pierna del usuario, se presentan los errores
de estimación para cada pierna del sujeto.
Tabla 5.6: Resultado de la estimación continua de cadencia (en pasos/s) en los
experimentos realizados con pacientes.
Sujeto MSEder MSEizq
JLG 5,870 · 10−2 4,986 · 10−2
BRT 3,867 · 10−2 3,448 · 10−2
DGC 2,246 · 10−2 2,506 · 10−2
RAB 1,275 · 10−2 1,566 · 10−2
AML 1,314 · 10−2 1,519 · 10−2
AGG 2,521 · 10−2 1,766 · 10−2
GDT − −
BCM 1,718 · 10−2 1,621 · 10−2
Recordando lo presentado en el capitulo anterior, se han obtenido valores de
3, 188·10−2 , 3, 931·10−2 y 5, 404·10−2 para el MSE en la estimación de cadencia.
Los valores obtenidos en los experimentos realizados con los pacientes del HNPT
son, en general más bajos, pero cabe resaltar que los valores de las cadencia
obtenidas son más bajos y que el parámetro utilizado para la estimación es una
medida directa de la evolución de los pies del sujeto. En la tabla 5.7, se presentan
los valores medios y las desviaciones estándar de la cadencia de los pacientes en
los experimentos de marcha asistida.
Como se puede observar, dado que se realiza una marcha a una velocidad
inferior, los valores son más bajos que la cadencia t́ıpica de la marcha sin andador
que ronda los 1,7 pasos/s. Además, el algoritmo no ha sido capaz de ofrecer un
valor estable de cadencia para el sujeto GDT, de forma que el valor del MSE
no tiene sentido en este caso. Esto se debe a la restricción impuesta por el filtro
pasa-banda anterior al algoritmo de estimación de cadencia (WFLC). Cuando
se ha realizado el ajuste del controlador con sujetos sanos, se ha observado que
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Tabla 5.7: Cadencia media (en pasos/s) obtenida experimentalmente de los pa-
cientes en las pruebas de marcha con el andador SIMBIOSIS.
Sujeto Cadencia (media± std)
JLG (6,620± 0,852) · 10−1
BRT (8,361± 0,839) · 10−1
DGC (7,742± 0,626) · 10−1
RAB (1,145± 0,0408) · 100
AML (8,515± 0,615) · 10−1
AGG (9,091± 0,492) · 10−1
GDT (2,821± 0,894) · 10−1
BCM (9,676± 0,823) · 10−1
el algoritmo de filtrado presentaba inestabilidades en los casos de frecuencias
inferiores a 0.3 Hz que corresponde a cadencias inferiores a 0.6 pasos/s caso que
corresponde al sujeto GDT que daba menos de 1 paso con cualquiera de las piernas
en cada 3 segundos. Esto refleja el grado de afección del paciente para realizar la
marcha. En cualquier caso, se observa que la marcha realizada por GDT no es
continua y dinámica, sino que es una secuencia de oscilaciones y periodos largos
de doble apoyo.
De modo similar, el primer paciente, JLG, estaba al ĺımite de la cadencia
mı́nima aceptada para el funcionamiento del algoritmo de estimación y filtrado
de las señales y por esta razón, cuando la cadencia bajaba de este umbral en
algún instante, la estimación quedaba comprometida causando un mayor MSE.
En los casos de los demás usuarios el algoritmo ha presentado un funcionamiento
adecuado. El comportamiento del error instantáneo de estimación de cadencia
en el tiempo también ha presentado un comportamiento convergente similar a lo
observado en el caso de los experimentos con sujetos sanos (véase la figura 5.11).










Figura 5.11: Error porcentual instantáneo de estimación de cadencia.
Otro resultado interesante es que la descarga de peso sobre la estructura del
andador ha permitido, en cuanto a la evolución de las distancias entre pie y
andador, la realización de patrones de marcha bastante similares los obtenidos
por los sujetos sanos (figura 5.12).
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Figura 5.12: Evolución temporal t́ıpica de la distancia entre pie y andador en la
marcha asistida obtenida en los experimentos realizados con los pacientes.
A continuación, en la sección siguiente, se realizará el estudio de la etapa de
filtrado de las señales de fuerzas mediante el algoritmo FLC utilizando la cadencia
de marcha estimada.
Filtrado adaptativo de las señales de fuerzas
En este apartado se recoge el análisis relativo al filtrado de las señales de fuerza
utilizando el esquema propuesto en la unidad de filtrado definida en la figura 5.1.
Aunque el filtro BBF esté presente en el esquema, su función es más sencilla al
ser un filtro estático encargado de eliminar los componentes de alta frecuencia
originados por vibraciones en la estructura del andador por imperfecciones en el
terreno o en las ruedas del dispositivo.
De esta manera, se centrará el análisis del filtrado adaptativo implementado
a partir del algoritmo FLC que utiliza como entradas, por un lado, las señales de
fuerza y por otro la cadencia estimada por el algoritmo WLFC, cuyo análisis se
ha presentado en la sección anterior.
Antes de empezar con el análisis del filtrado, cabe resaltar ciertas caracteŕısti-
cas de las señales de fuerza obtenidas de los experimentos con los pacientes del
HNPT. Según el nivel de discapacidad o la necesidad de un soporte para apoyar
a la marcha, se observan apoyos de orden muy superiores a los obtenidos con los
sujetos sanos utilizados en los experimentos de los caṕıtulos anteriores. La figura
5.13 ejemplifica esta situación en la cual podemos notar picos de hasta 30 kgf en
los ejes verticales de un apoyo de antebrazo y de hasta aproximadamente 14 kilos
en el eje de avance.
Si tomamos un ejemplo de lo obtenido con los sujetos sanos, se observa que, en
general, se obteńıan señales de apoyo en el eje Z con valores máximos alrededor de



























































Figura 5.13: Fuerzas obtenidas del experimento con el primer paciente (JLG) en
el HNPT.
10 kgf y de menos de 2 kgf en el eje Y . Otro punto interesante es que la amplitud de
las componentes oscilatorias debidas al movimiento del tronco durante la marcha
son también mucho más pronunciadas. Sin embargo, en cuanto a la forma de las
señales y a las componentes observadas, no ha habido diferencias significativas,
lo que indica que el planteamiento propuesto es válido para abordar el problema
de asistir a la marcha basándose en el control del dispositivo mediante el filtrado
y la clasificación de las señales de fuerzas.
De esta experiencia con el primer usuario, se han utilizado los datos medidos
para evaluar la posibilidad de aumentar el valor de la ganancia adaptativa, µ,
con el fin de obtener un mayor ancho de banda de filtrado y una mayor ganancia
de adaptación de amplitud, haciendo que se cancelen con mayor intensidad las
componentes de la frecuencia del filtro notch. Sin embargo, no seŕıa interesante
tener la necesidad de obtener valores personalizados para la ganancia µ, de forma
que se han definido emṕıricamente dos valores básicos para esta ganancia:
µ = 0,002, para los usuarios con mayor capacidad de marcha y
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µ = 0,006, para los usuarios con menor capacidad de marcha.
Además, en los casos en los que se observaba comportamientos asimétricos
en las fuerzas de soporte debido a afecciones mayores en uno de los miembros
inferiores, esta asimetŕıa se ha observado de forma similar en ambos ejes Y y Z,
por lo que la división de las señales obtenidas en el eje Y por la fuerza de apoyo
en Z, planteada en el inicio de este caṕıtulo ha parecido también ser una decisión
acertada.
Una vez realizadas estas consideraciones iniciales, discutimos a continuación
el análisis del filtrado adaptativo implementado. Para ello, con el objetivo de
poder comparar con los resultados obtenidos con los sujetos sanos, se realizará el
análisis de las fuerzas en el eje Y según la metodoloǵıa establecida en el Caṕıtulo
4. El cálculo del ı́ndice R, que relaciona la enerǵıa en las zonas de frecuencia sobre
las cuales se realiza el filtrado adaptativo a la entrada y a la salida de la unidad
base de filtrado se presenta en la tabla 5.8.
Tabla 5.8: Valores del ı́ndice R obtenidos del filtrado FLC con ganancia µ indi-
cada. Datos de los experimentos realizados con los pacientes del HNPT.
Sujeto µ Rder Rizq
JLG 2 · 10−3 0,5423 0,6871
BRT 6 · 10−3 0,4720 0,6731
DGC 6 · 10−3 0,7486 0,8360
RAB 2 · 10−3 0,8752 0,8447
AML 2 · 10−3 0,7878 0,6832
AGG 6 · 10−3 0,7928 0,6706
GDT 6 · 10−3 - -
BCM 2 · 10−3 0,7775 0,8548
Recordando que los valores obtenidos para R en el Caṕıtulo 4 se encontraban
alrededor de 0,8, se constata que los valores obtenidos en estos experimentos con
pacientes son en general menores, pero de magnitudes similares. Cabe resaltar
que los componentes oscilatorios de las señales de fuerzas tiene, en general, una
amplitud superior a lo observado en los sujetos sanos y que la diversidad de las
condiciones de movilidad de los pacientes del experimento presentado en este
caṕıtulo son mucho más severas que la diversidad en los pacientes sanos. Por
las razones ya comentadas anteriormente, la estimación de la cadencia ha fallado
para el paciente GDT y, por esta razón, el cálculo del ı́ndice R no tiene sentido.
A modo de ilustración, se presenta en la figura 5.14 (a) un ejemplo del filtrado
de la fuerza en el eje Y de uno de los pacientes del HNPT utilizando el algoritmo
propuesto. En la figura 5.14 (b) se presenta el la transformada discreta de Fourier
de las señales en la cual se puede observar la cancelación de los componentes de
oscilación de tronco resultado de las pautas de marcha del sujeto.
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Figura 5.14: (a) Señal obtenida del eje Y del sensor de fuerza izquierdo. En verde
la señal antes del filtrado y en rojo después. (b) La transformada discreta de
Fourier de ambas señales en la cual se observa la cancelación de las componentes
relacionadas con la oscilación del tronco por la marcha del sujeto.
Estrategia de asistencia a la marcha
En los casos anteriores, analizar la calidad de los algoritmos implementados
en base a las señales disponibles es una tarea que se puede realizar de forma
metódica mediante la extracción de una serie de ı́ndices para evaluar los errores
o la calidad de filtrado. Sin embargo, el análisis de la estrategia de generación de
comandos es algo más subjetiva y menos cuantificable.
Como se observará en la sección siguiente, en la cual se tratará de realizar una
valoración subjetiva del andador SIMBIOSIS basándose en las respuestas dadas
por los pacientes en un cuestionario, en general el dispositivo ha sido muy bien
aceptado por los pacientes que han sido capaces de conducir el andador sin ningún
tipo de información previa del funcionamiento del dispositivo. Lo único que se les
ped́ıa es apoyar los brazos sobre las plataformas de apoyo y que caminaran según
su voluntad. Se les ped́ıa que pasaran entre los dos conos, realizando un giro, de
forma que se pudiera observar si los pacientes teńıan realmente el control sobre
la conducción del andador.
Considerando lo presentado y la diversidad de las capacidades de locomoción
observada en los pacientes, se podŕıa presentar aqúı un estudio individualizado
sobre las señales de cada uno de los usuarios que han participado de los ex-
perimentos. Sin embargo, se puede también buscar una forma de clasificar los
pacientes para permitir un estudio más direccionado.
De esta manera, para el mejor análisis de los datos, se realiza una clasificación
de los pacientes que participaron del estudio presentado en este caṕıtulo. Hay
distintas formas de clasificar estos sujetos: según el nivel de la lesión, el tipo, la
etioloǵıa, etc. Sin embargo, considerando la finalidad del estudio y teniendo en
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cuenta la escala WISCI II (Walking Index for Spinal Cord Injury) que indica
la habilidad de caminar después de un lesión medular, una forma interesante de
realizar esta clasificación es utilizando esta escala. Aśı, se pueden identificar tres
grupos (véase la figura 5.15):






















Grupo 2 Grupo 3
Figura 5.15: Clasificación de los pacientes para el análisis según la escala de
WISCI II.
1. El primer grupo está compuesto por sujetos con afecciones más severas en
los miembros inferiores y está formado por los pacientes JLG y GDT (12 en
escala WISCI II). En este caso, el uso del andador es algo ambicioso, toda
vez que los pacientes tienen gran dificultad para caminar con cualquier tipo
de ayuda externa e incluso necesitan ortésis pasivas para estabilizar alguna
de las articulaciones del miembro inferior.
2. El segundo, seŕıan los pacientes en fase de rehabilitación y con una mayor
funcionalidad en los miembros inferiores que en el caso anterior. BRT, DGC,
RAB, AGG y GDT estaŕıan en esta segunda clasificación. Este segundo
grupo seŕıa, a priori, el grupo objetivo del andador desarrollado. Presentan
un ı́ndice 16 en la escala WISCI II.
3. Finalmente, el tercer grupo estaŕıa formado por pacientes que han rehabili-
tado, en gran parte, su capacidad de caminar de manera casi autónoma. Las
pacientes AML y BCM se encuentran en este grupo. En ambos casos, los
sujetos han evolucionado desde un cuadro de gran afección pero, debido a la
origen y al tipo de la lesión, han recuperado gran parte de la capacidad de
movilidad no asistida en interiores y exteriores. En este caso, estos usuarios
no necesitaŕıan de una ayuda tan sofisticada como el andador desarrollado
para caminar. Sin embargo, en ambos casos han utilizado andadores con-
vencionales durante su rehabilitación y ofrecen valiosa información para el
estudio realizado. AML presenta un ı́ndice 19 en la escala WISCI II, todav́ıa
está en rehabilitación, de forma que se espera obtener mejoras cuanto a su
movilidad. BCM presenta un ı́ndice 20 en la escala WISCI II y camina sin
ayudas técnicas.
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Con relación al primer grupo, JLG ha sido el primer paciente en utilizar el
dispositivo y, a la vez, uno de los sujetos que presentaba las menores capacida-
des de locomoción. Este paciente estaba a un d́ıa de su alta hospitalaria y su
panorama de recuperación ya estaba bastante agotado. Es clasificado como am-
bulante no funcional en las escalas de Hoffer y del Hospital Sagunto, de forma
que probablemente será un usuario de sillas de ruedas. Como se ha observado en
el análisis de su cadencia, el paciente caminaba a una velocidad bastante baja y
como se ha presentado en la figura 5.13, los esfuerzos aplicados sobre el andador
para la realización de la marcha son bastante elevados. No se ha observado un
comportamiento asimétrico en cuanto a los apoyos en los soportes de antebrazos.
Cabe resaltar que, en ciertos momentos, su cadencia de marcha se bajaba del
mı́nimo establecido anteriormente y se notaba un comportamiento oscilatorio en
el desplazamiento de las ruedas del andador. Se debeŕıa haber utilizado una ga-
nancia más elevada (probablemente µ = 0,006) para el filtrado FLC, pero como
este fue el primer usuario con marcha patológica analizado en este estudio, se ha
dado una mayor importancia a lo que las señales captadas en los experimentos
podŕıan aportar para el ajuste de los algoritmos para los pacientes que fueran a
utilizar el andador en los experimentos posteriores.
Sin embargo, con todas las dificultades que el sujeto presentaba para caminar,
ha sido capaz de controlar el dispositivo de forma autónoma e incluso de realizar el
trayecto propuesto. La figura 5.16 ilustra (a) las velocidades lineales de las ruedas
derecha e izquierda y (b) el desplazamiento x−y del andador en el espacio. Como
se puede observar, hay un cierto comportamiento oscilatorio en las velocidades de
las ruedas. No obstante, se nota la capacidad del sujeto de caminar en el trayecto
propuesto. En este caso, el sujeto parte de una dirección no orientada al trayecto,
realiza un giro a la derecha, y camina por el trayecto, pasando por los conos que
indican la zona por donde se debe realizar el giro a la izquierda. Llega al final,
realiza un giro de 180 grados y hace el trayecto al revés, terminando cerca del
punto de origen.
El andador desarrollado ha sido planteado, al inicio del proyecto, como herra-
mienta de modelado y asistencia a la marcha patológica. Sin embargo, al realizar
este primer experimento, se ha observado el potencial del andador también como
dispositivo de rehabilitación. El personal cĺınico del HNPT ha mencionado que
seŕıa interesante poder contar con una herramienta como el andador SIMBIOSIS
en las terapias de rehabilitación de sujetos con niveles más severos de afección
en la marcha, como es el caso de JLG, combinando el uso del dispositivo con
ejercicios que realizan en el hospital.
Los resultados más interesantes han sido obtenidos con los sujetos del segundo
grupo, tanto por el hecho de que es el grupo más bien representado como por ser
el grupo en el que se esperaba ofrecer la mayor ayuda para la marcha autónoma
con el objetivo de evitar el uso continuo de la silla de ruedas. Estos sujetos
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Figura 5.16: (a) Velocidades lineales en las dos ruedas del andador. (b) Trayectoria
realizada por el paciente. Las circunferencias verdes indican la región aproximada
en el cual se encuentran los conos que indican por donde se debe pasar al realizar
los giros.
utilizan a diario ayudas técnicas externas, como bastones, muletas y andadores
en combinación con la silla de ruedas.
Muchos de ellos relataban problemas de inestabilidad o de cansancio al utilizar
las muletas y los andadores. AGG, por ejemplo, relataba que no se le permit́ıa
utilizar un andador porque su fisioterapeuta hab́ıa observado un gran riesgo de
cáıda. El paciente relataba sentir que debe prestar mucha atención al andador
para evitar la cáıda y esto perjudica su caminar. De una manera general, se ha
observado que tanto él como los otros miembros de este grupo de usuarios han
podido caminar sin mayores problemas con el dispositivo desarrollado.
RAB, por ejemplo, comentaba que sent́ıa mucho peso en los miembros in-
feriores y que, al estar apoyada con los antebrazos en el andador, pod́ıa mover
con mayor facilidad sus piernas. A modo de ejemplo, en la figura 5.17 se presen-
tan (a) las fuerzas aplicadas en el eje Y , (b) las mismas señales filtradas por el
método propuesto, (c) las velocidades lineales de las ruedas del andador y (d) la
trayectoria desarrollada en el plano de movimiento. Como se puede observar, las
componentes oscilatorias de las señales de fuerzas son canceladas en gran parte
y, por esto, no se notan las oscilaciones en las velocidades resultando en un mo-
vimiento bastante suave del dispositivo. En el tramo del experimento presentado
en la figura 5.17, se observa la realización de dos giros a la derecha (destacados
con las ĺıneas discont́ınuas). Estos giros están bastante definidos en las señales
de fuerzas presentadas en las cuales se observa el par de fuerzas caracteŕıstico:
para girar a la derecha, se hace un esfuerzo más elevado en el manillar izquierdo
acompañado por la aplicación de una fuerza contraria al sentido de avance en el
manillar derecho.
En algunos casos, la relación entre la fuerza de empuje y la de apoyo era
bastante alta, llevando a que las ruedas del andador se movieran a sus máxi-
mas velocidades lineales que están situadas alrededor de 0.35 m/s. Aunque esta
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Figura 5.17: (a) Fuerzas medidas en el eje de avance (Y ) de los sensores de fuerzas.
(b) Señales filtrados por la metodoloǵıa propuesta. (c) Velocidades lineales en las
dos ruedas del andador. (d) Trayectoria realizada por el paciente.
velocidad máxima sea adecuada para la mayoŕıa de los usuarios, es un valor re-
lativamente bajo para la marcha humana. Esto ha permitido que incluso cuando
el dispositivo se mov́ıa a su máxima velocidad, éste ofreciera al usuario una sen-
sación de seguridad y que el sujeto pudiera apoyar una cantidad significativa de
su peso en el dispositivo sin sentir que éste se separara de él, actuando de freno
y apoyando la estabilidad de la marcha de una manera general.
Finalmente consideramos el tercer grupo, formado por sujetos con mayores
capacidades de locomoción. Este último grupo se asemeja bastante a los sujetos
sanos en cuanto a la utilización del andador. Sin embargo, se ha podido obser-
var un fenómeno interesante en las pruebas con BCM. Esta paciente presentaba
hiperextensión en la rodilla derecha y dećıa que este era su principal problema
actual en cuanto a la marcha libre. No necesitaba de ningún tipo de ayuda para
caminar y teńıa una vida bastante independiente en cuanto a lo que se refiere a la
movilidad, pero segúıa trabajando en rehabilitación para mejorar este fenómeno.
Al utilizar el andador SIMBIOSIS, este fenómeno se disminúıa en gran parte,
al punto de que la paciente relataba no experimentar la sensación de inestabilidad
y hiperextensión en su rodilla derecha. Al analizar sus fuerzas verticales de apoyo
sobre las plataformas de soporte del andador se ha observado que la paciente
descargaba, en mayor medida, su peso sobre el soporte izquierdo, disminuyendo
el peso soportado en su pierna derecha. En la figura 5.18, se ilustran las fuerzas en
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el eje Z de los sensores en las cuales se observa la predominancia de la componente
oscilatoria debido al movimiento del tronco en el lado izquierdo. Este fenómeno
es lo que se pretende obtener normalmente con el uso del bastón, situándolo al
miembro inferior contralateral a la pierna afectada con el fin de desplazar el centro
de gravedad del sujeto de modo que descargue la pierna afectada durante cierto
instantes de la marcha.


















Figura 5.18: Detalle de las fuerzas medidas en el eje (Z) de los sensores de fuerzas
en el experimento realizado con BCM.
El filtro FLC actúa directamente cancelando estas componentes oscilatorias,
como se observa en la figura 5.19. Como se observa en la figura 5.20, por la
estratégia de filtrado adpatativo implementada en el andador, este fenómeno no
afecta a la conducción del dispositivo y se obtiene un desplazamiento suave y sin
variaciones bruscas en las velocidades lineales de las ruedas del andador.
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Figura 5.19: Fuerza medida en el eje (Z) del sensor de fuerzas izquierdo (azul) y
la señal filtrada por el algoritmo propuesto (rojo).
5.3.4. Valoración subjetiva del dispositivo
Cada uno de los pacientes ha sido entrevistado con la finalidad de obtener
su grado de satisfacción al utilizar el dispositivo. Para ello, se ha elaborado un
cuestionario en colaboración con el personal del HNPT en el cual los sujetos



















Figura 5.20: Detalle de las velocidades lineales de las ruedas del andador durante
la conducción asistida del dispositivo.
debeŕıan indicar, según su apreciación, con una X en una escala visual analógica
(véase la figura 5.21). El ı́ndice de satisfacción en cada aspecto, (Si, i = 1, ..., n),
se obtiene a través del ratio entre la posición de la marca realizada por el paciente




lT: longitud total de la escala
 l: marca realizada por paciente
Figura 5.21: Ejemplo de una respuesta del cuestionario empleando la escala visual
analógica.
El cuestionario consistió en seis preguntas básicas. Las cuatro primeras rela-
cionadas con el guiado y la maniobrabilidad del andador, la quinta relacionada
con la seguridad y la última relacionada con la postura y el confort:
1. ¿Cuál es su grado de satisfacción en cuanto al comportamiento del andador
en la puesta en marcha (inicio del caminar)? (S1)
2. ¿Cuál es su grado de satisfacción en cuanto al comportamiento del andador
durante la marcha asistida en linea recta? (S2)
3. ¿Cuál es su grado de satisfacción en cuanto al comportamiento del andador
al ejecutar los giros? (S3)
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4. ¿Cuál es su grado de satisfacción en cuanto al comportamiento del andador
en el frenado (fin del experimento)? (S4)
5. Durante la realización de los experimentos, ¿ha experimentado alguna sen-
sación de inseguridad al utilizar el dispositivo? (S5)
6. En cuanto a la postura y el confort al caminar, ¿cómo evaluaŕıa el andador?
(S6)
El resultado obtenido de los cuestionarios se presenta en la tabla 5.9.
Tabla 5.9: Resultado de los cuestionarios basados en la escala visual analógica.
Índices de satisfacción en cada aspecto y para cada paciente acompañados de las
medias y desviaciones estándar(m± std).
Índice Paciente m± std
JLG BRT DGC RAB AML AGG GDT BCM
S1 45 80 81 85 76 95 21 86 71± 25
S2 64 44 86 95 91 94 48 81 75± 21
S3 66 86 81 71 53 94 75 70 75± 13
S4 81 88 62 86 81 94 36 76 76± 19
S5 89 91 87 95 94 95 73 99 90± 7,9
S6 78 84 87 96 94 94 80 98 89± 7,7
Al final del cuestionario, el paciente teńıa un espacio para indicar, si aśı lo
estimaba oportuno, otras apreciaciones en concreto en relación con la calidad, los
defectos y las posibles mejoras del dispositivo. De esta manera, se ha intentado
disponer de cŕıticas para mejoras futuras. Estos comentarios están recogidos, por
cada sujeto, a continuación:
JLG
• Puntos positivos. “Me va muy bien para andar”.
• Puntos negativos y mejoras. “Necesita de mucho espacio para manio-
brar”, refiriéndose al tamaño del andador (aunque el andador es un
andador convencional y no se ha aumentado en nada su tamaño).
BRT
• Puntos positivos. “Voy descansado y no tengo que empujar”.
• Puntos negativos y mejoras. “Se debeŕıan poner almohadillas en el
reposabrazos”.
DGC
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• Puntos positivos. “Poder apoyar los codos es más seguro y cómodo”,
“útil” (refiriéndose al andador), “cómodo en la marcha”, “me siento
seguro”.
• Puntos negativos y mejoras. “en los giros, a veces, se atasca muy leve-
mente”.
RAB
• Puntos positivos. “La máquina te ayuda a caminar”, “no me duelen
las piernas”, “con las muletas, me pesan mucho las piernas y con esto
no”, “voy muy segura”.
• Puntos negativos y mejoras. “a veces cabecea un poco”.
AML
• Puntos positivos. Ha destacado que el andador es más cómodo y se-
guro que un andador convencional. Como ex-usuaria de andador, ella
destaca que el dispositivo puede ser muy bueno al inicio de la rehabi-
litación.
• Puntos negativos y mejoras. Le gustaŕıa que el dispositivo tuviera un
botón de parada de emergencia en el manillar y que el giro fuera rea-
lizado de manera más suave.
AGG
• Puntos positivos. Ha destacado que el punto más positivo del andador
SIMBIOSIS es la comodidad. Además, añade - “ya nos cuesta andar.
Con el andador convencional tenemos que estar pendientes del dispo-
sitivo para que no se nos vaya”.
• Puntos negativos y mejoras. No ha opinado.
GDT
• Puntos positivos. “Si llegara a contrololarlo, seŕıa una buena ayuda,
pero yo en la primera vez me he sentido inseguro”. Sin embargo, el
sujeto ha evaluado con un 73% la seguridad del dispositivo.
• Puntos negativos y mejoras. No ha opinado.
BCM
• Puntos positivos. Como los puntos más positivos, ha destacado la
seguridad, la estabilidad, la comodidad y la facilidad para caminar.
Además, añade que “cuando estoy con el andador [SIMBIOSIS] no
tengo hiperextensión de rodilla (su principal problema, actualmente)”.
• Puntos negativos y mejoras. “Para personas independientes, yo au-
mentaŕıa la velocidad”.
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5.4. Conclusiones
En este caṕıtulo se ha presentado, inicialmente, la estrategia de control utili-
zada para el guiado del andador SIMBIOSIS. La entrada de este controlador ha
sido obtenida en base a los algoritmos de filtrado, presentados en el Caṕıtulo 4,
para la cancelación de componentes no voluntarias de fuerza causadas tanto por
las oscilaciones del tronco como por vibraciones introducidas por irregularidades
en el terreno y en las ruedas del dispositivo. La estrategia de control borroso
ha sido construida a partir de una serie de reglas extráıdas de los experimentos
de marcha con andador realizados con sujetos sin patoloǵıas relacionadas con la
marcha.
A diferencia de los andadores robóticos encontrados en la literatura y presen-
tados en el Caṕıtulo 1 de esta tesis doctoral, la navegación asistida no ha sido el
tema central del controlador desarrollado. Aqúı el objetivo se centraba en la ob-
tención de un elemento seguro, que ofreciera el soporte parcial del peso del sujeto
y que se basara en la detección de las intenciones de guiado durante la marcha
asistida. La utilización de sensores de fuerza para el comando de andadores y el
patrón oscilatorio obtenido en las fuerzas medidas en los manillares del andador
ha sido objeto de estudio de otros grupos de investigación. Sin embargo, no se ha
encontrado en la literatura ninguna mención de cómo estas señales son tratadas
y de cómo se realiza exactamente la obtención de las componentes de fuerzas que
contienen las intenciones de guiado del dispositivo.
En este caṕıtulo, se ha demostrado que la estrategia de filtrado propuesta es de
gran utilidad para la generación de órdenes de guiado para el andador robótico a
través de la realización de experimentos en el Hospital Nacional de Parapléjicos de
Toledo. En estos experimentos se ha constatado la gran utilidad de la herramienta
desarrollada no sólo para la compensación funcional de la marcha patológica, sino
también como elemento de rehabilitación de pacientes con afecciones severas de
marcha. Se ha observado el potencial del dispositivo para evitar, en muchos de
los casos, el uso de la silla de ruedas con la consiguiente reducción de la actividad
motora que conlleva su uso.
La positiva evaluación del dispositivo por parte del personal cĺınico y, sobre
todo, por parte de los usuarios ha sido de gran satisfacción y una muestra del
éxito obtenido en el desarrollo de este trabajo de investigación. Actualmente,
se está trabajando en el desarrollo de un andador robótico simplificado con el
objetivo de poner al uso de personas con discapacidad una herramienta con al-
gunas de las prestaciones del andador SIMBIOSIS. De forma complementaria,
los problemas obtenidos con los pacientes con mayor afección para caminar sir-
ve de motivación para trabajos futuros en el desarrollo de nuevos andadores y
de sistemas de rehabilitación más sofisticados y con mayor grado de ayuda. En
este contexto, el autor de este trabajo actúa en el desarrollo de un entrenador
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de marcha, Standimovi (ver Caṕıtulo 1), que utilizará, en parte, los algoritmos y




En el Caṕıtulo 1 se ha realizado el estudio y la revisión del estado del arte
de los dispositivos de ayuda a la movilidad, especialmente centrado en el tema
de andadores. Considerando los andadores robóticos o avanzados, se ha realizado
un análisis cŕıtico de los dispositivos encontrados en el literatura acompañado de
una clasificación funcional de estos elementos. De este estudio se concluye que
existen carencias importantes de los dispositivos y de falta de conocimiento del
proceso de marcha asistida, por lo que se ha definido el tema de trabajo de interés:
la obtención de elementos más seguros, centrados en el usuario, que aporten un
mayor soporte f́ısico activo y pasivo a la persona con discapacidad.
En el Caṕıtulo 2 se ha tratado de cubrir la necesidad de realizar la caracteri-
zación de la marcha humana asistida y de la interacción hombre-máquina con el
objetivo no sólo de generar conocimiento en el tema, sino también para la obten-
ción de estrategias de asistencia más seguras y orientadas a la conducción natural
del dispositivo. Se ha realizado un estudio de la marcha humana y de la forma de
obtener los principales parámetros del proceso. Se ha prestado especial atención
a los trabajos que realizan el modelado de la marcha con andadores. Al final de
este caṕıtulo, se ha presentado el andador SIMBIOSIS, plataforma utilizada en
este trabajo, para realizar la caracterización y la asistencia a la marcha humana.
En el Caṕıtulo 3 se ha realizado un estudio, original en la literatura, de
parámetros cinemáticos y dinámicos en la marcha humana con el andador SIM-
BIOSIS. En dicho estudio, se han estimado los principales parámetros espacio-
temporales y angulares en las articulaciones de la cadera, rodilla y tobillo. Como
se ha indicado, no se detectan modificaciones drásticas en el proceso de marcha
frente a la marcha libre y en general. Se han obtenido patrones de marcha re-
lacionados con la disminución de la velocidad y de la carga sobre los miembros
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inferiores. Esta reducción de la carga ha sido comprobada en el análisis de la
componente vertical de las fuerzas de reacción en el suelo, habiendo justifica-
do y comprobado las causas principales de las reducciones en estas fuerzas de
interacción.
En el Caṕıtulo 4 se ha realizado la caracterización de las fuerzas de inter-
acción en el tren superior (miembros superiores y tronco) entre el usuario y el
andador durante la marcha. En este estudio se han discriminado las componentes
principales de las señales de fuerzas: (i) vibraciones causadas por irregularidades
en el terreno o por las ruedas del andador, (ii) componentes relacionadas con las
oscilaciones del tronco propias de la marcha y causa directa de la reducción de las
fuerzas de reacción en el suelo y (iii) eventos transitorios voluntarios relacionados
con las intenciones de guiado del dispositivo. Para cada una de estas componen-
tes se ha realizado un estudio proponiéndo una forma de estimarlas y eliminarlas
cuando ha sido necesario. En este contexto, se ha diseñado y validado un filtro g-h
para la eliminación de las vibraciones, un algoritmo para la estimación continua
de la cadencia basado en Weighted-Frequency Fourier Linear Combiner (WFLC)
y un filtro adaptativo, Fourier Linear Combiner (FLC), que se ha utilizado pa-
ra la discriminación de las componentes relacionadas con el guiado del andador.
En este mismo caṕıtulo, se ha realizado la estimación de parámetros espacio-
temporales, la determinación de las fases de la marcha y la obtención de una
formulación anaĺıtica matemática de la forma de onda de las señales de distancia
entre los pies del usuario y el andador durante la marcha. De esta formulación se
obtiene la correspondencia de ciertos parámetros espacio-temporales (longitud de
paso y tiempo de oscilación) con la forma de la curva caracteŕıstica obtenida del
subsistema ultrasonico. Además, conociendo la fase de marcha en cada miembro
inferior del sujeto, se sabe si un pie está o no en contacto con el suelo y, aśı, se
puede obtener la evolución espacial del andador en el tiempo.
El cierre del lazo de control de guiado del andador por intenciones ha sido
presentado en el Caṕıtulo 5, mediante la construcción de un controlador borroso
cuyas reglas de control han sido inspiradas en el comportamiento del andador en
la marcha con sujetos sanos. Para controlar el dispositivo, se han utilizado, en las
entradas de este controlador, las señales de fuerzas de interacción desacoplando
las no voluntarias procesadas con los algoritmos de filtrado desarrollados previa-
mente, validando la propuesta de estimación de las componentes de las señales
relacionadas con las intenciones de guiado. Este algoritmo de control y todo el
sistema ha sido validado con pacientes lesionados medulares en el Hospital Na-
cional de Parapléjicos de Toledo. Los resultados de estos experimentos se pueden
considerar muy satisfactorios y se ha demostrado el funcionamiento de la estrate-
gia propuesta. Además, de los cuestionarios realizados, se ha comprobado la alta
aceptación de los pacientes del andador SIMBIOSIS no sólo como herramienta de
compensación funcional, sino también, de rehabilitación en los casos de afecciones
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severas en la movilidad.
Aportaciones de la tesis doctoral
Como corresponde a un trabajo de doctorado, se ha obtenido una serie de
aportaciones cient́ıficas relacionadas, en este caso, con el tema de la marcha asis-
tida por andador. Estas aportaciones se enumeran a continuación:
El estudio y la revisión cŕıtica del estado del arte de los dispositivos de
ayuda a la movilidad, especialmente centrado en el tema de andadores.
El estudio de la marcha humana y la metodoloǵıa para obtener los prin-
cipales parámetros del proceso. Se ha prestado un especial interés en los
trabajos que posibilitan el modelado de la marcha con andadores.
El diseño, la construcción y la validación una plataforma electrónica con-
formando el andador SIMBIOSIS, para la caracterización y la asistencia a
la marcha humana.
La integración de esta plataforma en un sistema global de experimentación
que incluye un conjunto de sistemas para el estudio de parámetros propios
del movimiento del sujeto, su interacción con el andador y la relación de
ambos agentes en el entorno.
Además de las anteriores contribuciones, se destacan las aportaciones princi-
pales de esta tesis doctoral, presentadas a continuación:
Realización de un estudio experimental de parámetros cinemáticos y cinéticos
en la marcha humana asistida con andador. En este estudio, original en la lite-
ratura y realizado con sujetos sanos, el fin ha sido el de valorar las modificaciones
en los patrones de marcha al utilizar el andador. Aśı, se ha notado que la marcha
con el andador SIMBIOSIS es en general más lenta (cerca del 70 − 75% de la
velocidad en marcha libre) y se observa la disminución de la carga soportada por
los miembros inferiores, tanto en la cinemática articular, representada por reduc-
ciones estad́ısticamente significativas en los mecanismos de recepción de carga
sobretodo en la rodilla, y en las fuerzas verticales de reacción en el suelo.
Caracterización de las fuerzas de interacción en el tren superior (miembros
superiores y tronco) entre el usuario y el andador durante la marcha. En este
estudio se han discriminado las componentes principales de las señales de fuer-
zas: (i) vibraciones causadas por irregularidades en el terreno o en las ruedas del
andador, (ii) componentes relacionadas con las oscilaciones del tronco propias de
la marcha y (iii) eventos voluntarios transitorios relacionados con las intenciones
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de guiado del dispositivo. Para cada una de estas componentes se ha realizado un
estudio y una forma de estimarlas y eliminarlas cuando es necesario. Aśı, se ha di-
señado y validado un filtro g-h para la eliminación de las vibraciones, un algoritmo
para la estimación continua de la cadencia basado en Weighted-Frequency Fou-
rier Linear Combiner (WFLC) y un filtro adaptativo, Fourier Linear Combiner
(FLC), que se ha utilizado para la discriminación de las componentes relaciona-
das con el guiado del andador. En los experimentos realizados con sujetos sanos
se ha comprobado la eficácia de los algoritmos implementados, obteniendo alta
precisión en la estimación de cadencia (error cuadrático medio inferior al 3, 7%)
y una importante atenuación (cerca al 80%, valor medio) de las componentes
relacionadas con las oscilaciones del tronco de las señales de fuerza, logrando, aśı,
aislar los fenómenos transitorios relacionados con las intenciones del sujeto en el
guiado del dispositivo.
Caracterización de la evolución espacio-temporal de los pies del usuario y el
andador durante la marcha asistida. Se ha realizado la estimación de paráme-
tros espacio-temporales de la marcha, la determinación de las fases de la marcha
y la obtención de una formulación anaĺıtica matemática de la forma de onda de
las señales obtenidas de la evolución espacio-temporal de los pies del usuario en
la marcha con el andador SIMBIOSIS. Los experimentos realizados con usua-
rios evidenciaron la validez de la formulación anaĺıtica desarrollada en la cual
se modela de forma independiente las fases de apoyo y oscilación y ha inspirado
la utilización de las fases de apoyo en cada pierna para componer una técnica
de obtención de la distancia recorrida por el andador a partir de la evolución
espacio-temporal de los pies del usuario con errores del orden del 1%.
Interpretación de intenciones: generación de comandos de guiado. Utilizando
la información de la evolución espacio-temporal de los pies del sujeto y las fuerzas
de interacción usuario-andador, mediante los algoritmos de filtrado desarrollados,
se hace uso de un clasificador borroso para extraer las intenciones de guiado del
usuario. Estas se discriminan en:
inicio de marcha,
paro (fin de marcha),
marcha en ĺınea recta,
giros a la izquierda y derecha.
Todas estas intenciones se detectan en distinto grado, dando lugar a comandos
de guiado y de actuación sobre el andador, con diferentes velocidades lineales
y angulares. Para ello, se ha diseñado un controlador borroso, construido en
base a los datos obtenidos experimentalmente. El controlador ha ofrecido una
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conducción suave al usuario. De forma complementaria, se han creado una serie
de reglas auxiliares, con alta prioridad, para garantizar la seguridad del usuario
durante la marcha asistida.
Validación y confirmación de la estrategia de control desarrollada con pacien-
tes lesionados medulares en el Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo
(HNPT). Todas las técnicas y estrategias desarrolladas en el marco de esta tesis
doctoral han sido validadas en experimentos realizados con 8 pacientes volunta-
rios, lesionados medulares con distintos grados movilidad residual. En estos expe-
rimentos, además de comprobar el funcionamiento adecuado de las estrategias de
procesamiento de las señales de fuerzas y del controlador borroso desarrollado, se
ha verificado el importante potencial del andador desarrollado como herramienta
de rehabilitación y compensación funcional de la marcha patológica.
Por un lado, la configuración mecánica del dispositivo ha ofrecido una im-
portante descarga del peso soportado por las extremidades inferiores de los
pacientes a través de los apoyos de antebrazos. En un caso de mayor afec-
ción, se han obtenido picos medios de 25− 30kgf en las componentes rela-
cionadas con la cadencia en los ejes verticales de cada uno de los sensores
de fuerza instalados en los apoyos de antebrazos. Esto ha generado la po-
sibilidad de una marcha más descargada, facilitando la movilidad natural.
Comentarios espontáneos como “no me duelen las piernas” y “con las mu-
letas, me pesan mucho las piernas y con esto no” han sido expresados de
los usuarios durante los experimentos.
Por otro lado, la estrategia activa de locomoción con el andador ha ofrecido
la posibilidad del uso de esta clase de dispositivos a sujetos que normalmente
utilizan sillas de ruedas para su locomoción. En un caso particular, un pa-
ciente comentaba que su fisioterapeuta le desaconsejaba el uso de andadores
debido al alto riesgo de cáıda por el excesivo alejamiento usuario-andador.
Al utilizar el andador SIMBIOSIS, este y otros pacientes han demostrado
total confianza al caminar y se ha podido comprobar la mejora de estabili-
dad en la marcha, opinión compartida por el equipo cĺınico del HNPT. Uno
de los sujetos ha mencionado: “La máquina te ayuda a caminar”.
La naturalidad de la estrategia de guiado implementada en el andador ha
sido confirmada. Tanto los fisioterapeutas que participaron en los ensayos
como los pacientes hicieron preguntas del tipo: “¿cómo sabe el andador ha-
cia donde quiero ir?”. Esta naturalidad se constata, además, por el hecho
de no haber dedicado ningún tiempo previo al entrenamiento de los pacien-
tes con el andador, siendo estos capaces de comandar de forma efectiva el
dispositivo sin instrucciones para ello.
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De los cuestionarios realizados con los pacientes se han verificado aspectos
relacionados con la usabilidad del andador SIMBIOSIS. Los sujetos han
asignado al andador notas medias de 90 y 89 (sobre 100) en lo que se
refiere, respectivamente, a la seguridad y al confort durante la marcha con
el dispositivo. Uno de los pacientes ha comentado expontaneamente: “Poder
apoyar los codos es más seguro y cómodo”.
Beneficio social de el nuevo dispositivo de la marcha asistida para ciertas per-
sonas con movilidad muy reducida. Con todo lo dicho anteriormente y de los
resultados de los experimentos con pacientes se ha ofrecido a estos una alternativa
al uso de las sillas de ruedas, con los problemas fisiológicos que conllevan su uso,
potenciando, aśı, la movilidad natural y la autonomı́a personal en los distintos
ámbitos de la vida diaria.
Publicaciones elaboradas sobre el trabajo de esta tesis
De los distintos temas de investigación abordados en esta tesis doctoral se
han generado publicaciones en revistas cient́ıficas y congresos nacionales e inter-
nacionales. Estas se presentan a continuación.
Revistas cient́ıficas
Los art́ıculos publicados en revistas cient́ıficas internacionales son:
FRIZERA NETO, A; GALLEGO, JA; ROCON, E; PONS, JL; CERES, R.
Extraction of user’s navigation commands from upper body force interac-
tion in walker assisted gait. Biomedical Engineering Online. v. 9(1):37.
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y Caracterización de la Cinemática de los Pies en Marcha Asistida con An-
dadores. Revista Iberoamericana de Automática e Informática Industrial,
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de Automática e Informática Industrial. (enviada en 2010).
Congresos nacionales e internacionales
Las comunicaciones presentadas en congresos nacionales e internacionales y
publicadas en sus actas son:
FRIZERA, A; GALLEGO, JA; ROCON, E; ABELLANAS, A; CERES,
R; PONS, JL. Online Cadence Estimation through Force Interaction in
Walker Assisted Gait. In: ISSNIP Biosignals and Biorobotics Conference
2010, 2010, Vitória.
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p. 6pg, Bonito.
FRIZERA, A; CERES, R; PONS, JL; ROCON, E; GALLEGO, JA. Esti-
mación continua de cadencia a través de la interacción de fuerzas en marcha
asistida por andador. In: Actas de las XXXI Jornadas de Automática 2010
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cidad, 2008, Cartagena de Índias. p. 1-4.
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Continuando con los trabajos de investigación, se están realizando, actual-
mente, art́ıculos cient́ıficos sobre todo el proceso de experimentación y sobre
resultados obtenidos en este trabajo y que se presentan en esta memoria.
Trabajos futuros
Los sistemas y métodos desarrollados en esta tesis doctoral tendrán continui-
dad a través de ĺıneas de investigación y de desarrollo relacionadas con la marcha
humana, la interacción hombre-máquina y el apoyo a la movilidad en general. Aśı,
se pretende ampliar los estudios cient́ıficos realizados en el marco de esta tesis
doctoral. Entre los intereses cient́ıficos pendientes están la obtención de modelos
de marcha patológica y de estrategias de detección automática y clasificación de
patoloǵıas, relacionando las pautas, asimetŕıas, y otros parámetros caracteŕısti-
cos durante la marcha asistida por andadores. En lo que se refiere al estudio y el
modelado de la marcha humana asistida, se propone la elaboración de modelos
dinámicos de cuerpo completo en los que se consideren los brazos y tronco del
sujeto y el intercambio de fuerzas con el andador. De esta manera, se propone
PUBLICACIONES ELABORADAS SOBRE EL TRABAJO DE ESTA TESIS 213
realizar un estudio biomecánico más profundo del proceso de la marcha asistida
por el andador.
El trabajo desarrollado en los cuatro años de esta tesis doctoral ha aumentado
y consolidado el interés cient́ıfico del autor en el campo de los dispositivos de
ayuda a la discapacidad, especialmente en los que refiere a la potenciación de
la movilidad humana natural mediante elementos externos (bastones, andadores,
etc.) y autoportados (prótesis, ortesis, etc.).
Parte de los trabajos futuros ya se están realizando, a través de proyectos de
investigación realizados en el Grupo de Bioingenieŕıa del CSIC. De esta manera,
no hay discontinuidad en la formación investigadora del doctorando. Actualmen-
te, el doctorando participa activamente en el desarrollo del Proyecto HYPER
(Hybrid Neuroprosthetic and Neurorobotic Devices for Functional Compensation
and Rehabilitation of Motor Disorders) desarrollando, entre otros temas, nuevos
sistemas de potenciación de la marcha humana autónoma por medio de neuro-
rrobots y neuroprótesis.
En lo que se refiere a los dispositivos externos de ayuda a la movilidad, se
está trabajando en el proyecto Standimovi que es resultado de los trabajos realiza-
dos en el proyecto SIMBIOSIS, en esta tesis doctoral y en el proyecto LAZARIM.
Se trata de construir un entrenador de marcha con suspensión activa de parte
del peso del usuario por medio de unos brazos mecánico activos y un arnés. La
estructura estable de bipedestación desarrollada está siendo adaptada, instalando
unos sensores de suspensión en los brazos y unos apoyos instrumentados de an-
tebrazos y manos. Se pretende desarrollar algoritmos de detección de intenciones
del usuario, inspirados en los desarrollados en esta tesis, para realizar la asistencia
a la marcha patológica de pacientes con afecciones aún más severas que en los
casos tratados en esta tesis y con problemas relacionados con la estabilidad en la
marcha.
Con el fin de poner en el mercado, a disposición de los pacientes los resultados
obtenidos del andador SIMBIOSIS, en la actualidad se está trabajando en el desa-
rrollo del dispositivo NEOASAS. Aprovechando el potencial de las estrategias de
apoyo y guiado desarrolladas en la rehabilitación y en la compensación funcional
de pacientes, el andador NEOASAS, en fase de finalización, es una simplificación
de la arquitectura y de la configuración sensorial, con un enfoque de producto y
de mercado del andador SIMBIOSIS.
La oportunidad de trabajar en el desarrollo de elementos de ayuda para per-
sonas con movilidad reducida ha sido de gran motivación para el doctorando.
El estudio experimental de validación con pacientes ha generado resultados aún
más estimulantes que la realización de cualquier manuscrito cient́ıfico. El contac-
to con usuarios con problemas reales y la posibilidad de contribuir, aunque sea
de manera puntual, en la solución ha sido, para el autor, el principal resultado
obtenido de este trabajo y es lo que le motiva a seguir en el futuro con estos y
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otros trabajos de investigación para contribuir a la mejora del bienestar personal.
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[14] S. Vicente Dı́az, C. Amaya Rodŕıguez, F. Dı́az del Rio, A. Civit Balcells, y D. Cagi-
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[76] David A. Winter. The Biomechanics and Motor Control of Human Gait: Normal,
Elderly and Pathological. University of Waterloo Press, second edition edition,
1987. [citado en la p. 53, 83, 87, 98, 112, 114]
[77] D.A. Winter. Biomechanics and motor control of human movement. John Wiley
& Sons, Inc., 2nd ed. edition, 1990. [citado en la p. 54, 56, 57, 59, 87, 88, 91]
[78] JM Bertomeu, JM Lois, RB Guillem, AP Pozo, J Lacuesta, CG Molla, PV Luna,
y JP Pastor. Development of a hinge compatible with the kinematics of the knee
joint. Prosthet Orthot Int. Development of a hinge compatible with the kinematics
of the knee joint., 31(4):371–383, 2007. [citado en la p. 59]
[79] Y.C. Pai y J. Patton. Center of mass velocity-position predictions for balance
control. Journal of Biomechanics, 77:488–507, 1997. [citado en la p. 60]
[80] C. L. Chen, M. K. Wong, F. T. Tang, y F. S. Chen. Temporal stride and force
analysis of cane-assisted gait in people with hemiplegic stroke. Arch Phys Med
Rehabil, 82:43–48, 2001. [citado en la p. 61]
[81] H. Bateni, E. Heung, J. Zettel, W. E. McIlroy, y B. E. Maki. Can use of walkers or
canes impede lateral compensatory stepping movements? Gait Posture, 20:74–83,
2004. [citado en la p. 61]
[82] L. Bennett, M. P. Murray, E. F. Murphy, y T. T. Sowell. Locomotion assistance
through cane impulse. International Journal of Rehabilation Research, 1:38–47,
1979. [citado en la p. 62]
[83] J. J. Jeka. Light touch contact as a balance aid. Phys Ther, 77:476–487., 1997.
[citado en la p. 62]
[84] D. L. Wright y T. L. Kemp. The dual-task methodology and assessing the atten-
tional demands of ambulation with walking devices. Phys Ther, 72:306–312, 1992.
[citado en la p. 62, 71]
[85] M. Woollacott y A. Shumway-Cook. Attention and the control of posture and
gait: a review of an emerging area of research. Gait and Posture, 16:1–14., 2002.
[citado en la p. 62]
[86] B. E. Maki, A.Zecevic, H. Bateni, N. Kirshenbaum, y W. E. McIlroy. Cogniti-
ve demands of executing rapid postural reactions: does aging impede attentional
switching? NeuroReport, 12:3583–3587, 2001. [citado en la p. 62]
[87] H. Bateni y B. E. Maki. Assistive devices for balance and mobility: Benefits,
demands, and adverse consequences. Arch Phys Med Rehabil, 86:134–145, 2005.
[citado en la p. 62]
[88] S. Bouisset y M. Zattara. A sequence of postural movements precedes voluntary
movement. Neurosci Lett, 22:263–270, 1981. [citado en la p. 63]
[89] D. A. Winter, A. B. Deathe, S. Halliday, M. Ishac, y M. Olin. A technique to
analyze the kinetics and energetics of cane-assisted gait. Clin Biomech (Bristol,
Avon), 8:37–43, 1993. [citado en la p. 63]
222 BIBLIOGRAFÍA
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Brasileiro de Automática, 2010. [citado en la p. 169]
[143] A. Esclarón de Ruz. Lesión Medular. Enfoque multidisciplinario. Editorial Medica
panamericana, 2009. [citado en la p. 176]
[144] W. E. Staas, M. K. Freedman, G. W. Fried, y M. E. Schimidt. Rehabilitation Me-
dicine. Principles and practice, chapter Spinal Cord Injury and Spinal Cord Injury
Medicine, pages 1259–1292. Lippincort-Reaven Publishers, 1998. [citado en la p. 176]
226 BIBLIOGRAFÍA
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caracterización de sensores de
fuerza y amplificadores
En las secciones siguientes se presentan la selección, el calibrado y la carac-
terización de los sensores utilizados en el andador SIMBIOSIS.
A.1. Criterios para la selección de sensores
Para diseñar un correcto sistema de medición de fuerzas, se han definido
ciertos criterios de selección para cada sensor. Estos criterios son:
Facilidad de medición en continua. En este caso, se ha dado la preferencia
a los sensores basados en la tecnoloǵıa de las galgas extensométricas.
Rango adecuado de medición. Se determinó emṕıricamente que los sensores
biaxiales debeŕıan ser capaces de medir fuerzas de hasta 30kgf en cada eje
y los uniaxiales 75kgf .
Altos valores de sobrecarga. Para evitar aveŕıas, los sensores en cuestión
deben presentar la capacidad de soportar la aplicación de fuerzas por encima
de los valores que son capaces de medir.
Linealidad en el rango de medida. Para facilitar el procesamiento de la




APÉNDICE A. CRITERIOS, SELECCIÓN Y CARACTERIZACIÓN DE SENSORES DE FUERZA Y
AMPLIFICADORES
Tamaño y peso compatible con la aplicación. Los sensores no deben presen-
tar dimensiones ni peso muy elevados para facilitar su instalación sobre la
estructura del andador.
Otros factores. El precio, la facilidad de compra, soporte técnico posterior
a la compra, manuales explicativos, entre otros.
De la misma manera, se han definido algunas caracteŕısticas básicas para la
electrónica de amplificación utilizada para estos sensores:
Independencia de una plataforma basada en un ordenador.
Tensiones de alimentación. La alimentación de estos elementos debe ser
compatible con la aplicación, o sea, continua y entre 12 y 24V .
Tensiones de salida. Las tensiones de salida debeŕıan se de tipo analógica y
estar entre −10 y +10V , preferiblemente configurables mediante puentes o
potenciómetros.
Tamaño y peso. Los amplificadores no deben presentar dimensiones ni peso
muy elevados para facilitar su instalación sobre la estructura del andador.
Otros factores. El precio, la facilidad de compra (disponibilidad inmedia-
ta, tiempos de entrega), soporte técnico posterior a la compra, manuales
explicativos, entre otros.
A.1.1. Sensores de fuerza biaxiales
De acuerdo con los criterios establecidos anteriormente se han seleccionado los
sensores biaxiales MBA400-200Lb, presentados en la figura A.1. Estos sensores
son fabricados por la empresa Futek, [160] y son basados en galgas extensométri-
cas, con rango de medición en cada dirección entre 0 y 90kgf (sobrecarga de
150% del valor máximo de carga). Del mismo modo, el sensor presenta baja
nolinealidad (1%), alto rango de temperatura de operación (−51 a 83/C).
Figura A.1: Sensor de fuerza biaxial empleado.
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Del mismo modo han sido seleccionados los amplificadores CSG110 del mismo
fabricante asegurando la compatibilidad con los sensores elegidos. Estos amplifica-
dores poseen salidas de tensión entre −5V y +5V o −10V y +10V , alimentación
de 12 a 24V y 100mA máximos, rangos de salida ajustable de 0, 5 a 4mV/V ,
no-linealidad de 0,002% y respuesta en frecuencia de hasta 1000Hz.
A.1.2. Sensores de fuerza uniaxiales
Se ha seleccionado la célula de carga TPP-3/75 (figura A.2), basada igual-
mente en galgas extensométricas y fabricada por la empresa Transdutec, [161].
Este sensor soporta carga nominal de 75kg (carga máxima de 125%), sensibilidad
de 2mV/V , deriva térmica de zero de 0, 0002%/C, temperatura de trabajo entre
−10 y +50C.
Para el amplificador, se seleccionó el FORCEFLEX del mismo fabricante con
posibilidad de alimentación en continua de 20− 30V DC, salidas de tensión entre
−5V y +5V o −10V y +10V , temperatura de trabajo de −10 a +50C y rangos
de salida ajustable de 0, 8 a 3mV/V .
Figura A.2: Sensor de fuerza uniaxial utilizado.
A.2. Calibración y caracterización de los sensores fuerza
Los sensores han sido calibrados y caracterizados antes de su integración al
sistema electrónico del caminador.
A.2.1. Sensores biaxiales
Como se ha mencionado anteriormente, cada uno de estos sensores dispone
de dos amplificadores de acondicionamiento de señal para sendos ejes de medida,
los cuales originalmente se encontraban calibrados con el voltaje de salida de 5V
para aproximadamente 90kgf en cada canal y en los rangos positivos y negativos.
Para aumentar la relación señal-ruido y ajustar el rango a uno más adecuado a
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la aplicación se procedió a calibrarlos a 5V para 50kgf en cada canal. A conti-
nuación, se describe la plataforma de calibración utilizada para las mediciones y
puesta a punto del hardware de acondicionamiento.
Se ha mecanizado una estructura metálica para el montaje de los sensores,
como se muestra en la figura A.3. Cada sensor es colocado en la estructura de
manera que uno de los ejes de medicion apunte en dirección vertical. Para la
aplicación de fuerzas, se utilizan pesas que son suspendidas de un tornillo en-
roscado en la parte superior del sensor. La región de unión entre el tornillo y el







Figura A.3: Estructura metálica mecanizada.
Se ha diseñado un software de medición de los voltajes de salida de los am-
plificadores, los cuales son adquiridos utilizando una tarjeta de adquisición (PCI-
6025E de National Instruments). El programa ha sido desarrollado en Simulink
de Matlab utilizando los módulos de Real-Time Windows Target y un ordenador
con sistema operativo Windows XP. El programa consiste en unos elementos de
lectura de los datos de la tarjeta de adquisición y su filtrado para eliminación de
ruidos debido a inducciones electromagnéticas de alta frecuencia.
Para la caracterización de los sensores de fuerza biaxiales se han utilizado
pesas de 0,5, 1, 2, 3 y 4kg. Cada una de ellas es suspendida del punto de refe-
rencia del sensor y la tensión de salida del amplificador (de acuerdo al canal y
sensor) es medida y anotada en una tabla. Dado que los sensores son biaxiales y
bidireccionales, las pesas son colocadas según las 4 direcciones: x+, x−, y+, y−.
En la Tabla A.1 se muestran los valores de las tensiones obtenidos con ambos
sensores, a una temperatura de 20 grados Celsius. En la figura A.4 se muestran
las gráficas obtenidas a partir de la Tabla A.1.
De la figura A.4, se puede ver que las respuestas de los sensores, son aproxi-
madamente lineales en cada dirección.
Para comprobar la linealidad de los sensores se ha ajustado para cada eje de
cada sensor un polinomio de primer orden (y = ax+ b) y se ha evaluado el error


















Figura A.4: Gráfico de la caracterización de los sensores biaxiales.
Tabla A.1: Caracterización de los sensores biaxiales.
Eje de medida 0.5 kg 1 kg 2kg 3kg 4 kg
Fx+ (1) 0,049V 0,100V 0,199V 0,302V 0,405V
Fx- (1) -0,060V -0,111V -0,21V -0,313V -0,416V
Fy+ (1) 0,048V 0,098V 0,197V 0,301V 0,403V
Fy- (1) -0,062V -0,112V -0,212V -0,315V -0,417V
Fx+ (2) 0,051V 0,101V 0,198V 0,299V 0,401V
Fx- (2) -0,056V -0,106V -0,204V -0,305V -0,405V
Fy+ (2) 0,053V 0,103V 0,201V 0,301V 0,402V
Fy- (2) -0,054V -0,104V -0,203V -0,302V -0,404V
en cada caso. Como se observa en las figuras A.5 y A.6 ese error nunca supera en
valor absoluto el 1, 5% y en casi todos los casos está por debajo de los 0, 5%, lo
que demuestra la linealidad del sensor en el rango medido.
A.2.2. Sensores uniaxiales
Los sensores uniaxiales, fabricados por la compañ́ıa española TRANSDUTEC,
están diferenciados el uno del otro. Cada sensor posee un amplificador de señal y
no fueron calibrados en fábrica. El objetivo de la calibración es lograr un rango
de salida de 5V a 75kgf , fijando una tensión de 0V con ninguna fuerza aplicada
y valores positivos de voltaje cuando la fuerza es aplicada hacia bajo.
Los sensores fueron montados directamente sobre las barras horizontales de la
estructura del andador. Las pesas son colocadas encima del punto de aplicación
de las fuerzas, a fin de medir la tensión de salida de cada amplificador y efectuar
la calibración. En la figura A.7 se muestra la disposición de uno de los sensores
uniaxiales con las pesas colocadas de la manera mencionada.
Cada sensor de fuerza uniaxial posee un amplificador de acondicionamiento.
Los amplificadores están alimentados con tensión continua y regulada. Las salidas
de los amplificadores son conectadas a la tarjeta de adquisición del ordenador
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Figura A.5: Análisis de la linealidad del Sensor de Fuerza Biaxial 1.
Figura A.6: Análisis de la linealidad del Sensor de Fuerza Biaxial 2.
utilizado para la calibración de los amplificadores.
Como en el caso de los sensores biaxialies, el software en tiempo real de ad-
quisición fue diseñado utilizando las mismas herramientas Simulink - MatLab
Real-Time Windows Target implementado en el ordenador de escritorio con sis-
tema operativo Windows® XP.
De manera similar a lo presentado anteriormente en los sensores biaxiales,
se han utilizado las mismas pesas. En la Tabla A.2 se muestran los valores de
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Figura A.7: Disposición de uno de los sensores colocado sobre la estructura del
andador.
las tensiones obtenidos con ambos sensores uniaxiales, a una temperatura de 20
grados Celsius. En la figura A.8 se muestran las gráficas obtenidas a partir de la
Tabla A.2. De la figura A.8, se puede ver que las respuestas de los sensores son
lineales. De manera similar a los sensores biaxiales, para comprobar la linealidad
de los sensores se ha ajustado para el eje de medida de cada sensor un polinomio
de primer orden (y = ax + b) y se ha evaluado el error en cada caso. Como se
observa en la figura A.8 ese error nunca supera en valor absoluto el 1% y en casi
todos los casos está por debajo de los 0, 5%, lo que demuestra la linealidad del
sensor en el rango medido.
Tabla A.2: Caracterización de los sensores uniaxiales.
Eje de medida 0.5 kg 1 kg 2kg 3kg 4 kg
F+ (1) 0,036V 0,069V 0,134V 0,2V 0,266V
F+ (2) 0,034V 0,067V 0,133V 0,201V 0,267V
Figura A.8: Gráficos de caracterización de los sensores uniaxiales.
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A.3. Hojas de caracteŕısticas de los sensores de fuerza
Las hojas de caracteŕısticas de los sensores biaxiales y uniaxiales y de sus
respectivos amplificadores se presentan en las figuras A.9, A.10, A.11 y A.12.
Multi-Component Bi-Axial Load Arm
Model: MBA400 ‐ Ch Fx: 200 lb; Ch Fy: 200 lb
Product Specifications
Name Min Max Unit
Channel: Fx - 200 lb
Operating Temperature -60 200 F
Output Resistance 350 350 Ohms nom.
Rated Output 3 3 mV/V nom.
Safe Overload 150 150 % of R.O.
Zero Balance -1 1 % of R.O.
Excitation 1 18 Vdc
Nonlinearity -0.1 0.1 % of R.O.
Temperature Shift Zero -0.025 0.025   % of R.O./F
Temperature Shift Span -0.01 0.01 % of Load/F
Compensated Temperature 60 160 F
Channel: Fy - 200 lb
Compensated Temperature 60 160 F
Temperature Shift Span -0.01 0.01 % of Load/F
Temperature Shift Zero -0.025 0.025   % of R.O./F
Nonlinearity -0.1 0.1 % of R.O.
Excitation 1 18 Vdc
Zero Balance -1 1 % of R.O.
Safe Overload 150 150 % of R.O.
Rated Output 3 3 mV/V nom.
Output Resistance 350 350 Ohms nom.






Figura A.9: Hoja de caracteŕısticas de los sensores de fuerza biaxiales.
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Figura A.10: Hoja de caracteŕısticas de los amplificadores utilizados para cada
uno de los sensores de fuerza biaxiales.
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T P P - 3
Célula de carga a flexión
Bending beam load cell
3000 divisiones O.I.M.L. R60 clase C
3000 divisions O.I.M.L. R60 class C
Montaje directo en plataforma
Direct platform mounting
Gran precisión con cargas descentradas
High accuracy with off-center loads
Protección contra humedad ambiente 95% (C.N.)
Protected against humidity up to 95% (N.C.)
Tratamiento anticorrosión de níquel químico
Protected against corrosion by nickel-plated treatment

















A x B mm
TPP-3/50 50 Kg 3000 5.3 g 62.5 Kg 500 x 500
TPP-3/75 75 Kg 3000 7.9 g 93.75 Kg 500 x 500
TPP-3/100 100 Kg 3000 10.5 g 125 Kg 500 x 500
TPP-3/150 150 Kg 3000 15.8 g 187.5 Kg 400 x 400
TPP-3/200 200 Kg 3000 21 g 250 Kg 400 x 400
ESPECIFICACIONES / SPECIFICATIONS
Carga nominal : 50, 75, 100, 150, 200 Kg Resistencia de entrada: 386 +/-5Ω
Nominal load (N.L.) Input resistance
Número máximo divisiones: 3000 Resistencia de salida : 350 +/-5Ω
No. of scale intervals maximum Output resistance
Sensibilidad nominal: 2mV/V Rango de alimentación: 5..12 V
Nominal sensitivity Range of excitation
Tolerancia de la sensibilidad: +/- 0.1% (N.L.) Temperatura de trabajo:-10 a +50ºC
Sensitivity tolerance Service temperature range
Deriva térmica sensibilidad (-10...+40ºC): <+/-0.001%/ºC Carga máxima : 125% (N.L.)
Temperature effect on sensitivity Limit load
Deriva térmica del cero (-10...+50ºC): <+/-0.002%/ºC Carga de rotura: > 200 % (N.L.)
Temperature effect on zero Breaking load
Error máximo combinado: <+/- 0.02 (N.L.) Longitud del cable : 4 m
Maximum combined error Cable legth
Creep en 30' a 20ºC: +/- 0.025%
Creep over
OIML Certificate No. R60/2000-ES1-03.03
Figura A.11: Hoja de caracteŕısticas de los sensores de fuerza uniaxiales.
A.3. HOJAS DE CARACTERÍSTICAS DE LOS SENSORES DE FUERZA 241
Figura A.12: Hoja de caracteŕısticas de los amplificadores utilizados para cada
uno de los sensores de fuerza uniaxiales.
